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INTRODUCTION 	  
 
 
La structure osseuse peut être endommagée au cours de traumatismes ou de pathologies 
(infectieuse, nécrotique, oncologique) qui peut conduire à des pertes de substances 
nécessitant une reconstruction chirurgicale. 
Le traitement des pertes de substances osseuses repose sur les greffes qui ne sont pas 
dénuées d’inconvénients : morbidité liée au site de prélèvement pour les autogreffes et 
risque infectieux pour les allogreffes. Pour s’affranchir des risques inhérents aux greffes, des 
biomatériaux ont été proposés. 
Des matériaux poreux de substitution osseuse ont été synthétisés dans le but de favoriser 
l’attachement, la différenciation, la prolifération cellulaire et la synthèse de la matrice extra‐
cellulaire (MEC) sur le site lésé. Ces matériaux ont été développés avec l’objectif commun 
de mimer la structure chimique et tri‐dimensionnelle de l’os. 
Plusieurs méthodes ont déjà été décrites dans le but de contrôler la taille et 
l’interconnectivité des pores des substituts osseux. L’utilisation de solvants chimiques pour 
modifier les propriétés rhéologiques des dépôts et la nécessité de température élevée pour 
la construction des substituts empêchent l’adjonction d’élément biologique, (cellules, facteurs 
de croissance) pendant la fabrication des substituts. L’adjonction de ces facteurs ne peut se 
faire que secondairement éventuellement dans des bioréacteurs mais sans contrôle de la 
répartition des différents éléments au sein du substitut. 
 	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  Figure 1 : Principe général de l’ingénierie tissulaire : après prélèvement chez le patient, les cellules 
autologues sont amplifiées, ensemencées sur un matériaux macroporeux associés à des facteurs de 
croissance. Après une phase de maturation, le tissu néo-formé est réimplanté chez le patient (Guarino et al 
2007). 
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fucoïdane est étudié pour sa capacité à retenir le VEGF165 et à entrainer la migration d s 
cell les ndothéliales qui vont former des tructures tubulaires [Lake et al., 2006].  
L’alginate est un polysaccharide isolé à partir d’algues comme les Lessonia flavicans, 
Desmarestia ligulata ou Desmarestia distans [Leal et al., 2008]. Il permet en particulier 
l’encapsulation de cellules et/ou de molécules dans un hydrogel qui se forme après contact 
avec une solution contenant des polycations comme le Ca2+ [Evangelista et al., 2007]. La 
synthèse de microsphères d’alginate constitue alors un système potentiellement injectable 
tout en permettant la communication des cellules qui sont encapsulées.  
Néanmoins, quelles que soient la nature et la structure de ces biomatériaux, ils n’offrent pas 
à ux seuls une parfaite bio-intégration au niveau su site receveur. Selon le principe de 
l’ingénierie tissulaire, ces matrices doivent subir un certain nombre de modifications afin de 
les rendre bioactives et d’interagir ffic cement avec les cellu es qui la colonisent. Les 
principales modifications susceptibles d’améliorer leur réponse biologique sont résumé s 
dans la Figure 37.  
 
 
Figure 37. Les différentes modifications des matériaux afin de les rendre bioactifs [Guarino et 
al., 2007]. 
 
         b) La composante cellulaire 
Dans un contexte d’ingénierie tissulaire, les cellules utilisées peuvent être des cellules déjà 
matures ou des cellules souches d’origine adulte ou embryonnaire.  
Les cellules ostéoblastiques différenciées, déjà matures, présentent un intérêt limité puisque 
la source principale est l’os spongieux. Ces cellules n’ont pas une grande capacité 
proliférative et se dédifférencient rapidement au cours des différents passages.  
C’est dans ce contexte d’ingénierie tissulaire que la recherche sur les cellules souches a pris 
un essor considérable. Les cellules souches se caractérisent par un potentiel prolifératif 
élevé, une capacité de s’auto-renouveler sans signe de sénescence et ne présentent pas de 
caractéristiques différenciées. Les cellules souches totipotentes sont capables de donner 
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L’étape de mise en culture au sein des bioréacteurs est fastidieuse, couteuse et ne rétablie 
pas la vascularisation qui est un élément clés de la survie du produit d’ingénierie tissulaire. 
Pour palier cet inconvénient (Warnke et al 2004) ont proposé d’utiliser les muscles du patient 
comme bioréacteur. Cette technique permet d’avoir un greffon vascularisé avant son 
implantation au sein du site osseux défaillant mais elle nécessite deux temps opératoires et 
deux sites chirurgicaux (Kneser et al 2006). 
A partir de ces constats, des méthodes automatisées de construction de scaffolds par 
prototypage rapide ont été décrites afin de contrôler l’architecture interne des biomatétiaux. 
Ensuite, quelques auteurs ont récemment proposé le concept de «bioprinting » (Mironov et 
al 2003, Mironov et al 2009) comme nouvelle approche d’ingénierie tissulaire. Le bioprinting 
consiste en une déposition, couche par couche ou point par point, de cellules, composants 
de la MEC et biomatériaux nécessaires pour la fabrication de nouveaux tissus. L’idée étant 
d’organiser le tissu avant sa maturation dans l’organisme implanté. 
Ce concept a pour particularité d’utiliser le développement de nouvelles technologies 
automatisées, assistées par ordinateur pour la conception et la fabrication de biomatériaux 
ou de tissus. Les technologies de bioprinting incluent les imprimantes jet d’encre et les 
micro‐seringues. 
Plus récemment, des techniques d’impression assistées par laser se sont développées. Le 
principe de base est d’utiliser un faisceau laser comme vecteur physique d’énergie 
permettant l’impression de biomatériaux et/ou de cellules. 
Dans ce contexte, nous proposons d’évaluer au cours de ce doctorat la stratégie de 
bioimpression in situ qui présente a priori les avantages de réaliser le matériau sur mesure in 
situ sans passage par des étapes de cultures ou bioréacteurs. La bioimpression a pour  
objectif à moyens termes de produire des tissus et à long terme de produire des organes. 
Cette stratégie appliquée in situ permettrait une reconstruction ad integrum en limitant les 
étapes intermédiaires inhérentes à l’ingénierie tissulaire. 
Ce travail de thèse s’inscrit dans cette stratégie.  
L’objectif principal est de faire la preuve du concept de la faisabilité de la bio impression in 
situ pour la régénération osseuse. 
 
  Dans le domaine de la médecine régénérative, une nouvelle technologie appelée 
Bioimpression a été développée par des chercheurs visant à introduire notamment la 
robotique dans la reconstruction tridimensionnelle de tissu ou organe lésés. L’idée serait de 
modéliser en 3D un tissu ou un organe lésé afin de réaliser à partir du modèle 3D obtenu 
une reconstruction tridimensionnelle en organisant les éléments du greffon. Cette technique 
permettrait d’optimiser la maturation tissulaire ou organique avant son implantation chez le 
patient. 
 
  La robotique permettrait alors : 
 -­‐ précision -­‐ reproductibilité  -­‐ haute résolution spatiale. 
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1- GÉNÉRALITÉS : INGÉNIERIE TISSULAIRE ET BIOFABRICATION 	  
         
     La médecine régénérative a pour objectif de créer des tissus vivants fonctionnels 
permettant de remplacer des tissus ou des organes endommagés ou de remédier à des 
maladies congénitales. La régénération peut se faire in situ par la stimulation des organes 
endommagés ou en laboratoire ce qui représente une avancée majeure pour les 
problématiques du don d'organe. La médecine régénérative permet également la résolution 
du problème du rejet de greffe, puisque la situation est analogue à une isogreffe (Mason et 
Dunnill, 2008). 
L'utilisation des cellules souches est un élément majeur de la médecine régénérative. 
 
1-1- L’INGÉNIERIE TISSULAIRE  
1-1-1-  Définition et concept 	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  Le remplacement de tissu ou  d’organes défaillants a conduit au développement de 
greffes de tissu et de transplantation d’organe. Il existe une insuffisance de dons par rapport 
aux besoins (Figure 2). Les greffes posent le problème de la quantité de tissu disponible et 
de morbidité liée au site de prélèvement. De plus dans le cadre de grande perte de 
substance leur biointégration est insuffisante. Pour pallier ces inconvénients l’ingénierie 
tissulaire (IT) a développé une nouvelle approche. 
 
	  
Figure 2 : Evolution des dons d’organes en France entre 2005 et 2012 (Agence de Biomédecine) 
 	   L’IT a été définie comme « l’ensemble des techniques et des méthodes s’inspirant des 
principes de l’ingénierie et des sciences de la vie, utilisées pour développer des substituts 
biologiques pouvant restaurer, maintenir ou améliorer les fonctions des tissus » (Langer et 
vacanti 1993). 
 
	   8	  
       Le génie tissulaire a pour objectif soit de régénérer des tissus humains fonctionnels, soit 
de créer un tissu ou un organe artificiel pouvant prendre le relai d’un organe défaillant. Plus 
récemment le concept d’ingénierie tissulaire a été étendu à l’établissement de modèles 
physiologiques ou physiopathologiques (Dvash et al 2006, Ma et al 2003, Friedrich Ben-Nun 
et Benvenisty 2006, Laustriat et al 2009) utilisés in vitro à des fins de recherche 
fondamentale ou appliquée. 
 
       Le principe général de l’IT est d’associer une matrice tridimensionnelle (scaffold), avec 
des cellules autologues et des facteurs de croissance pour reconstruire un nouveau tissu 
hybride (Howard et al 2008, Vinatier et al 2011). 
 
      Les principales étapes de l’ingénierie sont :  -­‐ le prélèvement de cellules chez le patient  -­‐ leur mise en culture in vitro pour amplification et/ou différenciation -­‐ l’ensemencement des cellules sur un biomatériau poreux de préférence dégradable 
appelé «scaffold»  -­‐ mise en culture du scaffold et des cellules sous contraintes dynamiques et/ou 
biochimiques (bioréacteur) afin d’optimiser la circulation des nutriments et les 
échanges gazeux au sein du biomatériau. Des facteurs de différenciation et de 
croissance (comme par exemple la BMP2 ou BMP7 pour le tissu osseux) pourront 
être ajoutées à ce stade afin d’améliorer la régénération tissulaire. -­‐ implantation du produit d’IT (PIT) chez le patient -­‐ dégradation du PIT et remplacement par du tissu fonctionnel 
 
 
 
                               Figure 3 : Concept de l’ingénierie tissulaire (Dvir et al 2011). 	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  Le scaffold a plusieurs rôles clairement définis dans l’ingénierie tissulaire conventionnelle 
(Langer et Vacanti 1993, Mironov et al 2009, Hutmacher 2001, Karageorgiou et Kaplan 
2005). 
      Le scaffold doit :  
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- permettre l’adhésion  et la prolifération cellulaire sur un substrat solide, ce qui semble 
être un environnement favorable à la fonction cellulaire,  
- reproduire la forme spécifique de l’organe et maintenir cette forme dans le temps, 
- être un vecteur de migration, prolifération et différenciation pour les cellules souches 
environnantes, 
- être poreux pour permettre l’ensemencement cellulaire et la mise en place d’une 
vascularisation, 
     -  avoir des propriétés mécaniques suffisantes pour permettre sa manipulation, supporter  
la fonction du tissu. La résorption du scaffold doit se faire en parallèle avec la reconstruction 
tissulaire pour maintenir les propriétés mécaniques du tissu. 
 
     Le tissu osseux supporte en permanence des contraintes mécaniques. A l’échelle 
tissulaire, ces contraintes jouent un rôle important dans le maintien de la densité osseuse et 
dans le remodelage osseux. A l’échelle cellulaire, elles jouent un rôle important dans la 
mécanotransduction et l’orientation de la différenciation des cellules mésenchymateuses 
(Robling et al 2006a, Robling et al 2006b). Au sein des structures tridimensionnelles, les 
cellules devront coloniser la totalité du biomatériau, dans lequel un apport de nutriments, 
d’oxygène et une élimination des déchets du métabolisme seront des facteurs déterminants 
pour la survie et la fonctionnalité de ces cellules (Freed et al 1998, Griffith et al 2002, 
Sachlos et al 2003, Ko et al 2007). L’IT propose une culture dynamique de ces structures 3D 
cellularisées dans des bioréacteurs afin d’optimiser la distribution cellulaire et permettre un 
développement tissulaire plus homogène (Olivier et al 2007, Xie et al 2006, Wendt et al 
2006). Le cultures en conditions statiques entrainent dans de nombreux cas la formation 
d’un centre nécrotique lié à la présence d’un foyer hypoxique (Potier et al 2007a, Potier et al 
2007b). Les cellules au sein d’un biomatériau vont répondre différemment en culture statique 
et en culture dynamique (Altman et al 2002). Braccini et al 2005 ont utilisé un bioréacteur 
pour ensemencer, multiplier et différencier les cellules en s’affranchissant de l’étape 
d’expansion en 2D. Cette culture dynamique est capable d’orienter les cellules 
mésenchymateuses vers la voie ostéoblastique et de favoriser la formation osseuse après 
transfert in vivo  de cette structure chez le petit animal. Les bioréacteurs à perfusion ont 
montré leur efficacité pour augmenter la croissance, la différenciation cellulaire et le dépôt de 
matrice minéralisée par les cellules osseuses sans adjonction de milieu contenant des 
facteurs ostéoinducteurs (Sikavitsas et al 2005, Bancroft et al 2002). Actuellement, de 
nombreux bioréacteurs ont été développés et commercialisés. Ils répondent à un cahier des 
charges très complexe :  
- pratiques d’utilisation 
- stérilisables 
- régulés en température et CO2 
- contenir de faibles volumes de milieu de culture 
- être adaptés à la forme et à la taille des matériaux implantés (Janssen et al 2006) 
- être adaptés aux conditions GMP de culture. 
 
    A cette étape, des facteurs de croissance et de différenciation peuvent être utilisés pour 
favoriser la croissance tissulaire. Les facteurs peuvent avoir  une action sur la prolifération 
cellulaire, sur leur différenciation ou sur la synthèse de la MEC (Marui et al 1997, Lo et al 
2000). Les facteurs de croissance sont des polypeptides de faible poids moléculaire (6 à 30 
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kDa). Ils régulent la croissance et les fonctions cellulaires par leur fixation sur des récepteurs 
spécifiques de grande affinité. L’activation de la cellule se traduit par une activation de 
signaux transmembranaires, puis par une cascade de phénomènes cytoplasmiques pour 
aboutir à la transcription des gènes spécifiques d’une ou de plusieurs protéines. 
Contrairement aux hormones secrétées à distance du tissu effecteur (sécrétion endocrine), 
les facteurs de croissance agissent généralement sur les cellules voisines (sécrétion 
paracrine) avec des concentrations plasmatiques très faibles. Certaines cellules disposent 
de récepteurs pour leur propre production de facteurs de croissance (sécrétion autocrine). 
  Le terme de facteur de croissance n’est pas idéal car ils ne favorisent pas uniquement la 
croissance cellulaire mais aussi induisent les phénomènes de synthèse. Ils agissent surtout 
comme régulateur des activités cellulaires. Les facteurs de croissance ne présentent pas de 
spécificité de synthèse ou d’activité : deux facteurs de croissance peuvent agir de manière 
similaire. Leur action dépend des conditions physiologiques (état de la cellule, type cellulaire, 
présence de molécules d’intérêt biologique) et des conditions physico-chimiques, 
mécaniques et de leur concentration. Ils peuvent s’autoréguler et peuvent sous ou sur-
réguler l’expression de leurs récepteurs. 
  Le sérum de veau foetal, est  une source de facteurs de croissance in vitro. Mais, le sérum 
utilisé n’est pas idéal pour des applications cliniques car il dérive de l’animal. 
Les molécules utilisées pour favoriser la production de tissu osseux (BMP-2 et BMP-7) ont 
montré leur efficacité chez dans certaines indications (Catros et al 2010). La limite de ces 
facteurs de croissance est qu’ils pourraient induire une prolifération cellulaire incontrôlée en 
cas de diffusion non maîtrisée (Saito et al 2010). Des systèmes de couplage et de libération 
locale programmée ont été mis au point (Phillipi et al 2008). La régénération tissulaire est 
souvent induite par l’utilisation de facteurs de croissance sous forme soluble, mais la 
quantité administrée est beaucoup plus élevée que dans les conditions physiologiques ce qui 
peut induire des effets néfastes comme une possible implication de la BMP2 dans les 
processus d’angiogénèse tumorale (Raida et al 2005). La thérapie génique et des cellules 
transfectées secrétant le facteur de croissance désiré peuvent également être utilisés. Mais, 
il est impossible de contrôler le niveau et la durée d’expression du gène (Kasahara et al 
2003, Taniyama et al 2001). 
 
   Durant ces deux dernières décennies, pratiquement tous les types cellulaires ont été 
utilisés en ingénierie tissulaire afin de définir la souche cellulaire la plus adaptée au tissu à 
substituer. Un des critères essentiels de réussite en ingénierie tissulaire est la capacité à 
générer un nombre suffisant de cellules tout en maintenant le phénotype approprié pour 
assurer les fonctions biologiques souhaitées. La composante cellulaire devra ainsi répondre 
à plusieurs critères : 
 
- être disponible en grande quantité, 
- être isolée avec une morbidité minimale 
- être amplifiée sans dérive 
- avoir la capacité de se différencier vers différentes lignées 
- pouvoir être transplantée de manière efficace et sécurisée 
  
    Les lignées cancéreuses ou immortalisées sont couramment utilisées pour la mise au 
point de matériaux et le développement de modèles de culture. L’intérêt de ces lignées est 
qu’elles sont homogènes ce qui permet de s’affranchir d’une variabilité liée aux cellules lors 
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des expérimentations. De plus, leur culture est plus aisée car elles échappent aux 
phénomènes de sénescence et d’apoptose. Ces lignées peuvent être obtenues en quantité 
importante. L’inconvénient des lignées est qu’elles ne peuvent pas être utilisé chez l’homme 
dans une optique de régénération tissulaire (Hahn et al 1999). 
    Les cellules primaires sont des cellules différenciées prélevées sur des patients. Les 
cellules primaires autologues matures peuvent être multipliées in vitro et réimplantées chez 
le patient « source » sans provoquer de réaction immunitaire. Les limites de l’utilisation de 
ces cellules sont liées à leur faible rendement de récupération et leur faible taux de 
prolifération (limite de hayflick). De plus, l’isolement de certains phénotypes (comme par 
exemple les neurones) n’est pas aisé et parfois certains type cellulaire ont tendance à se 
dédifférencier au cours de la culture ex vivo  et à exprimer un phénotype inapproprié (Unwin 
et al 2006, Kuilman et al 2010). 
       Les cellules souches offrent des solutions à certains problèmes liés à l’utilisation des 
cellules primaires issues de tissus explantés. Les cellules souches sont des cellules 
indifférenciées possédant la capacité de s’auto-renouveler, assurant ainsi un 
approvisionnement théoriquement inépuisable,  et de générer des cellules spécialisées par 
différenciation cellulaire (Bjornson et al 1999, Blau et al 2001, Toma et al 2001, Stoltz et al 
2012). Les cellules souches sont issues soit de l’embryon, du fœtus, des tissus péri-
embryonnaires ou de tissus adultes. Les cellules souches se distinguent en fonction de leur 
potentiel de différenciation :  
 
- Les cellules unipotentes qui ne pourront donner qu’un seul type cellulaire. Les 
myoblastes myosatellites (Young et al 1998), les adipoblastes (Ailhaud et al 1992, 
Young et al 1995), les cellules chondrogéniques du périchondre et les cellules 
ostéogéniques du périoste (Young et al 1995) en sont quelques exemples. 
- Les cellules multipotentes sont présentes dans l’embryon ou dans l’organisme adulte. 
Elles sont à l’origine de plusieurs de cellules différenciées tout en conservant leur 
capacité à s’autorenouveler. Elles pourront donner plusieurs types cellulaires mais 
elles sont déjà engagées dans une direction (Young et Black 2004).  
- Les cellules pluripotentes dont font parties les cellules embryonnaires souches (ES) qui 
ne pourront pas donner naissance à un individu mais peuvent se différencier en 
cellules issues de n’importe lequel des 3 feuillets embryonnaires. Les cellules souches 
pluripotentes induites ou iPS (induced pluripotent stem cell) sont produites à partir de 
cellules souches adultes par l’introduction de gènes spécifiques. Les cellules sont 
reprogrammées et deviennent pluripotentes, à l’image des cellules souches 
embryonnaires (Wilmut et al 1997, Tada et al 2001, Takahasi et al 2006, Okita et al 
2011). 
- Les cellules totipotentes issues de l’ovule fécondé ou des cellules issues des 
premières divisions de l’œuf fécondé et pourront donner tous les types cellulaires de 
l’organisme. Elles permettent  le développement complet d’un individu in vivo 
(Laustriat, thèse 2010). 
 
1-1-2-  Les limites de l’ingénierie tissulaire basée sur le scaffold 
 
        L’IT a permis de recréer des tissus artificiels en clinique chez l’homme tels que la peau, 
des gros vaisseaux ou la vessie. Des application récentes à d’autres organes dont en cours 
de réalisation sur le myocarde avec des feuillets cellulaires et sur la cornée. 
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       Néanmoins, certains tissus ou organes complexes ne peuvent pas être remplacés par IT 
en raison de limites inhérentes aux protocoles utilisés :  
 
- L’ensemencement cellulaire in vitro dans les scaffolds n’est pas parfaitement 
maîtrisé. L’obtention de la cellularisation d’un matériau avant son implantation se 
fait en plusieurs semaines ou mois. Il est fréquent que seule la partie externe du 
scaffold est colonisée par les cellules ce qui limite l’efficacité de la reconstruction. 
Les méthodes conventionnelles « basées sur le scaffold » ne permettent pas un 
contrôle précis de la position et de la densité des cellules à l’intérieur du matériau. 
- Les vaisseaux sont indispensables au sein des tissus et des organes pour apporter 
aux cellules les nutriments et l’oxygène. Ils permettent également l’élimination des 
déchets du métabolisme. Ainsi, dès quelques centaines de µm d’épaisseur, la 
vascularisation est nécessaire pour la maturation du tissu et son intégration dans 
l’hôte. La mise en place de la vascularisation au sein de tissus volumineux n’est 
pas résolue à ce jour (Ko et al 2007, Griffith et al 2002). 
 
 
Figure 4 : La limite de diffusion des nutriments et de l’oxygène au sein du biomatériau entraine une limite de 
colonisation cellulaire dans les matériaux macro-poreux (Sachlos et al 2003). 
 
   La distribution spatiale et quantitative des éléments biologiques ensemencés sur le 
matériau est difficilement contrôlable notamment lorsque plusieurs types cellulaires et 
biomolécules sont utilisés dans un même matériau. 
   A partir de ces constats, le principe d’impression d’organes « Organ Printing » a été 
imaginé afin de réaliser des constructions tridimensionnelles de tissus ou organes avec des 
cellules (Mironov et al 2003, Mironov et al 2009). Plusieurs techniques d’impression ont été 
mis au point pour organiser ces matériaux. Leur particularité est l’utilisation de techniques de 
conception et fabrication assistée par ordinateur pour la construction de biomatériaux ou de 
tissus couche par couche en 3 dimensions avec des éléments biologiques et/ou 
biocompatibles. 
 	  
1-2- LA BIOFABRICATION  
1-2-1- Historique 
 
    Les techniques conventionnelles d’élaboration des scaffolds, avec l’utilisation de moules 
ou de porogènes, ne permettent pas de contrôler avec précision l’architecture interne des 
biomatériaux. La biofabrication a d’abord fait appel aux techniques de conception et de 
fabrication assistée par ordinateur (CAD-CAM) pour l’élaboration de scaffolds. Les 
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techniques de prototypages rapides ont permis de pallier les limitations des scaffolds 
conventionnels (Hutmacher et al 2004). Le CAD-CAM a permis la reproduction de 
l’architecture des tissus au niveau macroscopique (morphologie de l’organe) et 
microscopique (organisation en 3D des composants tissulaires) (Hutmacher et al 2004). 
L’objectif principal du prototypage rapide est l’élaboration d’un modèle physique (maquette, 
prototype) avec précision mais également celui d’améliorer l’ensemencement cellulaire ainsi 
que la vascularisation au sein du biomatériau grâce à une architecture interne « controlée » 
(porosité, interconnection, travées vasculaires). Les propriétés biologiques et mécaniques 
peuvent être également modifiées en fonction du biomatériau. Néanmoins, le prototypage 
rapide reste une approche « basée sur le scaffold » qui ne permet pas de pallier les 
inconvénients inhérents à cette approche tels que les problèmes d’ensemencement cellulaire 
et de vascularisation. 
 
     Pour palier cet inconvénient, quelques auteurs ont récemment proposé le concept de 
« bioprinting » (MIRONOV et al 2003, BARON et al 2004, MIRONOV et al 2009) comme 
nouvelle approche d’ingénierie tissulaire. Le bioprinting  consiste à déposer, couche par 
couche ou point par point, des cellules, des composants de la MEC et des biomatériaux 
nécessaires pour la fabrication de nouveaux tissus.  L’idée étant d’organiser le tissu avant sa 
maturation dans l’organisme implanté. 
 
 
Figure 5 : Le concept de micro-impression d'éléments biologiques (Bioprinting): Le tissu est fabriqué par dépôt de 
couches successives d'encres biologiques (bioink). Il peut s'agir de cellules (rouge) et de matrice extracellulaire (bleu). 
D'après (Mironov et al 2009). 
 
    Le postulat de départ de ce concept d'ingénierie tissulaire « sans scaffold » est que la 
réparation tissulaire et la construction d'organes pourrait se faire avec des principes 
similaires à ceux observés dans la biologie embryonnaire lors du développement de 
l’embryon par fusion dirigée d'agrégats cellulaires (Vacanti et al 1988, Ingber et al 2006, 
Marga et al 2007, Mironov et al 2009). A partir de ce concept, plusieurs méthodes de 
bioprinting basées sur la micromanipulation de cellules, d'agrégats cellulaires, de 
biomatériaux ou de protéines de la matrice extracellulaire ont été décrites. 
 
    Ces méthodes sont associées à des nouvelles technologies automatisées, assistées par 
ordinateur.  Les technologies de bioprinting  incluent les imprimantes jet d’encre, les micro-
seringues et le laser. 
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1-2-2-  La bio-impression 
1) Technique  de la bio-impression 
 
   Le bioprinting ou impression d’éléments biologique a vu le jour lorsque les premières 
imprimantes ont permis l’utilisation d’éléments biologiques avec un maintien de leurs 
propriétés post-impression. Ces techniques permettent la manipulation et l’organisation à 
l’échelle cellulaire d’éléments biologiques vivants (cellules) ou moléculaires (éléments de la 
matrice extra-cellulaire, facteurs de croissance) sans altérer leur fonction biologique. Les 
bioencres sont constituées soit de protéines, (collagène, facteurs de croissance), de 
biomatériaux (solution nano cristalline d’hydroxyapatite) ou d’hydrogels contenant des 
cellules. Nous pouvons distinguer trois technologies différentes d’imprimantes : le jet d’encre, 
les micro-seringues ou l’impression assistée par laser.  
2) Les impressions jets d’encre 
 
      La première micro-impression d’éléments biologiques a été réalisée par KLEBE en 1988. 
Il a déposé des motifs précis de fibronectine sur des substrats par la technique qu’il a 
nommé cytocribing (KLEBE 1988).  
                                                                                                                                                                                            
                                            
Figure 6 : Première micro-impression d’éléments biologiques par imprimante jet d’encre. Une impression de 
fibronectine par cytoscribing a été réalisée sur un morceau de plastique (Klebe 1988). 
 
En 2006, Boland et al. ont réalisé des micro-impressions d’éléments biologiques par jet 
d’encre au moyen d’imprimantes de bureau modifiées. L’encre des cartouches a été 
remplacée par des encres de cellules et les têtes d’impression ont été modifiées (Boland et 
al 2006). Puis des prototypes destinés à l’impression d’éléments biologiques ont été mis au 
point. Les impressions cellulaires  se  font à température ambiante afin de préserver l’encre 
de  cellules. 
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par rapport aux autres me´thodes de biofabrication.
1.2 Les Di e´rentes Techniques d’Impression d’E´le´ments Bio-
logiques
1.2.1 Les Me´thodes de De´poˆt par Jet d’Encre
La premie`re publication de microimpression d’e´le´ments biologiques par jet d’encre
a e´te´ publie´e par Klebe en 1988 [Klebe, 1988]. Il y de´crit comment il a re´ussi a` de´poser
selon des motifs bien pre´cis de la fibronectine sur des substrats (Fig. 1.1) par la me´thode
qu’il a appele´ cyt scribing modifiant une imprimante a` jet d’encre commerciale
Hewlett Packard 2225C Thinkjet. En utilisant e´galement la me´thode de tri cellulaire
par cytome´trie d flux (FACS : Fluorescence-Activated Cell Sort r), lebe t al. ont
montre´ qu’ils pouvaien imprime´es des c llul s avec une re´solution de 500µm soit dix
fois le diame`tre d’une cellule [Klebe et al., 1994].
Figure 1.1 – Premie`re microimpression d’e´le´ments biologiques par imprimante jet
d’encre. De la fibronectine a e´te´ imprime´e par cytoscribing sur un morceau de
plastique [Klebe, 1988]
Puis il a fallu attendre une quinzaine d’anne´es avant que cette technique d’i pres-
sion par impr ante a` jet d’encre n commence a` se de´velopp r. Des microimpressions
d’e´le´ments biologiques par jet d’encre ont e´te´ re´alise´es avec des imprimantes de bureau
modifie´es [Boland et al., 2006]. L’encre des cartouches a simplement e´te´ remplace´e par
des solutions de cellules en suspension et les teˆtes d’impression ont e´te´ adapte´es. En-
suite, des prototypes de´die´s a` l’impression d’e´le´ments biologiques ont e´te´ mis au point.
Les expe´rimentations se font a` tempe´rature ambiante pour pre´server le mate´riel cellu-
laire.
Deux types d’imprimantes a` jet d’encre ont e´te´ utilise´s pour l’impression de cellules
vivantes : les imprimantes thermiques et les imprimantes les pie´zoe´lectriques [Mironov
et al., 2003b ; Saunders et al., 2005 ; Xu et al., 2005 ; Saunders et al., 2004 ; Roth
et al., 2004 ; Nakamura, 2004 ; Nakamura et al., 2005]. L’approche pour imprimer des
cellules est la meˆme pour les deux types. L’appareil se compose d’une teˆte d’impression,
d’une cartouche d’encre ou re´servoir, et d’un substrat receveur controˆle´ par ordinateur.
Les teˆtes d’impression fonctionnent via des me´canismes thermiques ou pie´zoe´lectriques
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selon le type de l’imprimante et sont utilise´es pour un de´poˆt paralle`le (teˆtes mul-
tiples) ou en se´rie (teˆte unique). Pour l’impression de cellules, les teˆtes d’impression
thermique ou pie´zoe´lectrique et les cartouches d’encre sont modifie´es afin de permettre
l’impression des encres biologiques (bioencres) [Pardo et al., 2003]. La bioencre consiste
ge´ne´rale ent en des ilieux aqueux, des polyme`res thermoplastiques, ou des hydrogels
combine´s aux cellules vivantes [Mironov et al., 2003b ; Xu et al., 2005 ; Saunders et al.,
2004]. La viscosite´ de la bioencre et les parame`tres d’impression (volume des gout-
telettes, fr´quence d’e´jection) doivent eˆtre ajuste´s pour induire un minimum d’e ets
thermiques ne´fastes pour les cellules. Des modifications approprie´es doivent e´galement
eˆtre faites sur les pilotes des logiciels pour controˆler le volume de´livre´ par goutte et
re´duire les e et possibles de chau age d s gouttelettes imprim´es. Les motifs cellulaires
sont forme´s en utilisant le logiciel du f bricant pour controˆler la de´poˆt des gouttelettes
et le mouvement soit du substrat receveur soit de la (des) teˆte(s) d’impression. La Fig.
1.2 est un exemple d’imprimante jet d’encre modifie´e pour l’impression de cellules.
(a) Sche´ma de principe de l’impression jet d’encre
(b) Dispositif expe´rimental de l’impression jet d’encre
Figure 1.2 – Le Dispositif de l’impression jet d’encre. (a) le principe, (b) le dis-
positif expe´rimental avec a` droite l’imprimante et a` gauche la teˆte d’impression
et ses neufs buses [Mironov et al., 2003a]
L’imprimante Jet d’Encre Thermique
La technique jet d’encre thermique utilise une cellule thermique pour ge´ne´rer et
e´jecter les gouttelettes a` travers un orifice de 30-200µm de diame`tre inte´rieur. Lors
de la ge´ne´ration des gouttelettes une impulsion de chaleur est cre´e´e et augmente ainsi
rapidement (quelques millisecondes) la tempe´rature de la cellule thermique a` plusieurs
centaines de degre´s Celsius. La chaleur est transfe´re´e a` la re´gion du fluide a` proximite´
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Figure 7 : Le dispositif de l’impression jet d’encre. (a) le principe, (b) le dispositif expérimental avec à droite 
l’imprimante et à gauche la tête d’impression et ses 9 buses (Mironov et al 2003a).  
 
 
   L’impression de cellules vivantes a été réalisée avec deux types d’imprimantes jet d’encre : 
les imprimantes thermiques et les imprimantes piézo-électriques. 
 
   La technique de l’impression jet d’encre thermique utilise une cellule thermique pour la 
formation et l’éjection de gouttelettes à travers un pertuis de 30 à 200 µm de diamètre 
interne. Les têtes d’impression thermique fonctionnent grâce à une impulsion thermique 
brève (quelques millisecondes) qui provoque la formation d’une bulle de vapeur. La pression 
générée par cette bulle entraine l’éjection d’une gouttelette d’encre. 
           
                     Figure 8 : Principe de l’imprimante jet d’encre thermique (Nakamura et al 2005). 
 
 
          La technique de l’impression jet d’encre piézo-électrique est très proche de celle du jet 
d’encre thermique mais dans ce principe l’éjection de l’encre est permise grâce à l’utilisation 
d’un cristal piézo-électrique. Une impulsion contrôlée de tension est appliquée à un cristal 
piézo-électrique. Le changement de forme provoque la contraction du volume du réservoir 
d’encre. La surpression entraine l’éjection d’un volume contrôlé d’encre. La détente du cristal 
piézo-électrique oblige le réservoir à revenir à sa forme initiale et lui permet de se remplir à 
nouveau par aspiration d’encre pour l’éjection de la goutte suivante. 
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selon le type de l’imprimante et sont utilise´es pour un de´poˆt paralle`le (teˆtes mul-
tiples) ou en se´rie (teˆte unique). Pour l’impression de cellules, les teˆtes d’impression
thermique ou pie´zoe´lectrique et les cartouches d’encre sont modifie´es afin de permettre
l’impression des encres biologiques (bioencres) [Pardo et al., 2003]. La bioencre consiste
ge´ne´ralement en des milieux aqueux, des polyme`res thermoplastiques, ou des hydrogels
combine´s aux cellules vivantes [Mironov et al., 2003b ; Xu et al., 2005 ; Saunders et al.,
2004]. La viscosite´ de la bioencre et les parame`tres d’impression (volume des gout-
telettes, fre´quence d’e´jection) doivent eˆtre ajuste´s pour induire un minimum d’e↵ets
thermiques ne´fastes pour les cellules. Des modifications approprie´es doivent e´galement
eˆtre faites sur les pilotes des logiciels pour controˆler le volume de´livre´ par goutte et
re´duire les e↵ets possibles de chau↵age des gouttelettes imprime´es. Les motifs cellulaires
sont forme´s en utilisant le logiciel du fabricant pour controˆler la de´poˆt des gouttelettes
et le mouvement soit du substrat receveur soit de la (des) teˆte(s) d’impression. La Fig.
1.2 est un exemple d’imprimante jet d’encre modifie´e pour l’impression de cellules.
(a) Sche´ma de principe de l’impression jet d’encre
(b) Dispositif expe´rimental de l’impression jet d’encre
Figure 1.2 – Le Dispositif de l’impression jet d’e cre. (a) le principe, (b) le dis-
positif expe´rimental avec a` droite l’imprimante et a` gauche la teˆte d’impression
et ses neufs buses [Mironov et al., 2003a]
L’imprimante Jet d’Encre Thermique
La technique jet d’encre thermique utilise une cellule thermique pour ge´ne´rer et
e´jecter les gouttelettes a` travers un orifice de 30-200µm de diame`tre inte´rieur. Lors
de la ge´ne´ration des gouttelettes une impulsion de chaleur est cre´e´e et augmente ainsi
rapidement (quelques millisecondes) la tempe´rature de la cellule thermique a` plusieurs
centaines de degre´s Celsius. La chaleur est transfe´re´e a` la re´gion du fluide a` proximite´
6
Chapitre 1. Introduction
de la surface de la cellule thermique, et une production de bulles se produit avant que
la di usion thermique puisse chau er de manie`re significative le liquide environnant.
Dans des conditions approprie´es, une bulle de vapeur reproductible est nucle´e´e juste au-
dessus de la surface de la cellule thermique et se dilate cre´ant ainsi une surpression. Une
quantite´ controˆle´e de liquide sort alors de l’orifice sous forme de goutte pour re´pondre a`
ce dese´quilibre. Une fois la goutte e´jecte´e, le re´servoir se remplit et le syste`me retourne
a` son e´tat initial c’est-a`-dire qu’il est preˆt a` ge´ne´rer d’autres gouttelettes (Fig. 1.3).
Figure 1.3 – Principe de l’imprimant jet d’encre thermique
La premie`re publication de cellules imprime´es par une imprimante jet d’encre a e´te´
publie´e en 2003 par Boland et al. [Boland et al., 2003 ; Mironov et al., 2003b] en utilisant
une teˆte d’impression thermique modifie´e. Les cartouches d’encre modifie´es ont e´te´
nettoye´es et remplies d’une suspension de cellules endothe´liales a` une concentration de
105 cellules/mL. Les gouttelettes de la solution de cellules (150µm de diame`tre, 15 nL,
1.5 cellules/goutte) ont e´te´ imprime´es sur un hydrogel. Ils ont montre´ que trois jours
apre`s l’impression les cellules e´taient vivantes et adhe´rentes a` la surface de l’hydrogel
(Fig. 1.4).
Figure 1.4 – (A) Agre´gats de cellules endothe´liales imprime´es par jet d’encre
thermique sur une couche de collage`ne imme´diatement apre`s l’impression. (B)
Fusion d’agre´gats de cellules endothe´liales observe´e 24 heures apre`s l’impression.
[Boland et al., 2003]
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Figure 9 : Principe de l’imprimante jet d’encre piézoélectrique (Nakamura et al 2005). 
 
 
     Bien que cette technique soit compatible avec la viabilité cellulaire, ces constructions 
tissulaires contiennent une faible densité cellulaire ce qui contraste avec la fraction 
volumique de cellules observées dans la majorité des organes vivants. L’utilisation de faible 
concentrations cellulaires (<5 x 106 cellules/ml) dans la bioencre est préconisée afin de 
prévenir l’obstruction des embouts par sédimentation et agrégation des cellules (Guillotin et 
Guillemot 2011). De plus, à plusieurs étapes de l’impression par jet d’encre, des contraintes 
de cisaillement sont exercées sur les cellules (shear stress). Ces contraintes surviennent lors 
de la pression exercée au niveau de la tête d’impression, du passage de la bio-encre dans 
l’embout de la tête d’impression, la formation et l’éjection de la goutte, l’impact de la goutte 
sur le receveur et au cours du remplissage de la tête d’impression. 
 
3) Les micro-seringues ou extruder 
 
     Des micro-seringues ou extruder ont été développées afin d’imprimer des éléments 
biologiques. Le système Bioplotter est constitué d’une seringue dont le débit est contrôlé par 
un système pneumatique qui permet de dispenser un hydrogel associé ou non à des 
cellules. L’appareillage comprend 3 axes de translation dans les 3 plans de l’espace. Il est 
contrôlé par informatique afin d’imprimer des éléments couche par couche. Les biomatériaux 
sont extrudés de façon continue à travers une buse de 100 à 450 µm de diamètre. Des 
constructions 3D comprenant des hydrogels (Lutrol F127, alginate, agarose ou Matrigel) et 
des cellules (cellules souches mésenchymateuses de chèvre) ont pu être imprimées sous la 
forme de scaffolds rectangulaires multicouches (Fedorovich et al 2008). Les résultats ont 
montré une survie cellulaire similaire entre les cellules imprimées et les témoins quel que soit 
l’hydrogel utilisé. La modification de la pression appliquée aux bio-encres  n’a pas modifié 
ces résultats (Fedorovich et al 2008). Cette technique est prometteuse car elle permet de 
construire des matériaux en 3D avec des cellules intégrées (Fedorovich et al 2008). 
 
1.2. Les Diffe´rentes Techniques d’Impression d’E´le´ments Biologiques
Des impressions avec d’autres types cellulaires se sont ave´re´es fructueuses [Xu et al.,
2005]. La technique jet d’encre thermique pre´sente l’avantage d’un haut de´bit possible
d’impression de cellules. Xu et al. ont estime´ que des centaines de milliers de cellules
pouvaient eˆtre potentiellement imprime´es par seconde en utilisant des teˆtes d’impres-
sion multiples [Xu et al., 2006].
L’Imprimante Jet d’Encre Piezo-E´lectrique
La technique jet d’encre pie´zoe´lectrique utilise une instrumentation qui est tre`s
similaire a` celle du jet d’encre thermique, sauf qu’un cristal pie´zoe´lectrique est utilise´
pour e´jecter l’encre. Une impulsion controˆle´e de tension est applique´e a` un cristal
pie´zoe´lectrique, et le changement de forme induite provoque la contraction du volume
du re´servoir d’encre, e´jectant une quantite´ controˆle´e d’encre par l’orifice du fait de
la surpression. La de´tente du cristal pie´zoe´lectrique oblige le re´servoir a` revenir a` sa
ge´ome´trie initiale et se remplit donc a` nouveau (Fig. 1.5). Bien que le jet d’encre
pie´zoe´lectrique soumet l’encre a` une augmentation de tempe´rature moindre, l’encre
peut eˆtre soumis a` des champs e´lectriques nocifs.
Figure 1.5 – Principe de l’imprimante jet d’encre pie´zoe´lectrique
La technique jet d’encre pie´zoe´lectrique a e´galement e´te´ utilise´e pour imprimer des
cellules de mammife`res vivantes [Saunders et al., 2005 ; Saunders et al., 2004]. Une buse
tubulaire unique avec un diame`tre de 60µm a e´te´ utilise´e pour imprimer des suspensions
de cellules de di e´rents types (fibroblastes, oste´oblastes et chondrocytes). La concen-
tration cellulaire dans la solution d’impression e´tait tre`s faible (102–104 cellules/mL),
et les gouttelettes ont e´te´ imprime´es sur des plaques a` un taux e´leve´ de 10 000 /s, avec
des tensions allant de 30 a` 80V. La Fig. 1.6 montre des micrographies optiques de
fibroblastes de type II imprime´s 1, 24, et 120 heures apre`s l’impression [Sa nders et al.,
2005]. La viabilite´ post-impression est de´montre´e par l’adhe´sion cellulaire et la pro-
life´ration. Ces re´sultats pre´liminaires m trent la viabilite´ cell laire, ais pas le motif
imprim´. Un proble`me potentiel avec des teˆtes d’impression jet d’encre pie´zoe´lectriques
est la petite taille de l’orifice et la taille des gouttelettes qui en re´sulte. Il est di⇤cile
d’atteindre des concentrations de cellules ade´quates dans la bioencre (c’est-a`-dire des
cellules dans chaque gouttelette de´pose´e) sans l’obstruction des buses, donc des concen-
trations cellulaires plus faibles sont souvent utilise´es et il en re´sulte que la plupart des
gouttelettes ne contiennent pas de cellules (6600 gouttelettes sont ne´cessaires a` l’im-
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Figure 10 : Imprimante « BIOPLOTTER® » (Fedorovich et al 2008). 
               
                       
Figure 11 : Impressions d’alginate (a), d’agarose (b), de méthylcellulose (c), de lutrol (d-f) (Fedorovich et al 2008). 
 
4)  La micro-impression d’éléments biologiques assistée par Laser (LAB) 
 
 La rapidité, la précision, la reproductibilité des impressions constituent potentiellement les 
principaux avantages du bioprinting par laser par rapport aux autres techniques de 
biofabrication. 	  
a- Concept 
 
    Les trois principaux éléments constitutifs de la microimpression d’éléments biologiques 
assistée par laser (LAB) sont : 
- une source laser pulsée,  
- une lame donneuse (cible) recouverte d’une fine couche de bioencre à imprimer  
- une seconde lame receveuse disposée à quelques centimètres ou micromètres de 
la première qui recueille les éléments imprimés.  
 
    Sur ce principe général, nous pouvons distinguer plusieurs méthodes décrites dans la 
littérature tels que le Laser Guided Direct Write (LG DW), les techniques LIFT (Laser-
Induced Forward Transfer) et LIFT modifiées, le LAT (Laser Ablation Transfer ou Transfert 
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par Ablation Laser), le MAPLE DW (Matrix-Assisted Pulsed Laser Evaporation - Direct Write 
ou Évaporation par Impulsion Laser Assistée par Matrice – Écriture Directe) et la AFA LIFT 
ou BioLP (Absorbing Film-Assisted – LIFT ou Absorption Assistée par Film – LIFT / 
Biological Laser Printing ou Impression Biologique par Laser). Les différences entre ces 
techniques sont le type de laser utilisé, et la présence ou non d’une couche 
absorbante/transductrice sur la lame donneuse. 
 
 
Figure 12 : Interaction entre la lame donneuse et le laser (a), le LIFT (b) ou le BioLP (c) (Schiele et al 2010). 
 
 
    Différents lasers pulsés sont utilisés avec des durées d’impulsion de nano ou femto-
seconde avec une longueur d’onde pouvant se situer dans l’infra-rouge (1064 nm) ou dans 
l’UV (193, 248, 266 et 355 nm). 
     Avec la technique du MAPLE-DW, l’énergie laser est absorbée directement par l’encre  
ce qui génère la formation d’un jet issu de la formation d’une cavité dans l’encre suite à la 
vaporisation des premières couches moléculaires de la bioencre au point de focalisation. 
     Lorsque l’énergie laser n’est pas absorbée par la bioencre, il est nécessaire d’interposer 
une couche absorbante/transductrice qui permettra de convertir l’énergie lumineuse en 
énergie thermique (BioLP) et/ou mécanique (BA-LIFT et AFA-LIFT). La couche absorbante 
est constituée de métal (or, titane, argent) de quelques dizaines de nm pour le BioLP alors 
qu’elle est en polyimide pour le BA-LIFT.  
    Nous détaillerons plus spécialement le principe d’éjection des gouttes par le LAB qui est 
directement inspiré du BioLP. 
 
    
b-­‐	  Principe	  physique	  de	  l’éjection	  des	  gouttes	  par	  le	  LAB	  
 
   La micro-impression d’éléments biologiques assistée par laser est un processus complexe 
et ses résultats d’impression vont dépendre de nombreux paramètres. Différents paramètres 
tels que les paramètres laser (énergie, longueur d’onde, diamètre du spot, fréquence), les 
conditions de focalisation (distance de travail et diamètre du spot), la vitesse d’impression 
(miroirs galvanométriques et/ou vitesse de déplacement des platines motorisées, vitesse de 
balayage), la bioencre (viscosité, épaisseur du film et tension de surface), l’utilisation ou non 
d’une couche absorbante (épaisseur et nature du matériau), la distance entre la lame 
donneuse et la substrat receveur (entrefer), le substrat receveur (épaisseur du film 
d’hydrogel, mouillabilité), la température et les conditions d’hygrométrie de la salle 
d’expérimentation.  
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Figure 13 : Dispositif expérimental de la technique LIFT-modifiée et les paramètres impliqués. 
    
    Le principe de l’éjection des gouttes par LAB a été décrit par des modélisations qui ont été 
confirmées par des expérimentations d’imagerie résolue en temps (Arnold et al 2007). Nous 
pouvons distinguer cinq étapes. 
 
- Interaction Laser-Matière 
 
    L’énergie absorbée par la couche absorbante est convertie rapidement en énergie 
thermique. L’absorption de l’énergie laser induit la vaporisation de la section de la couche 
absorbante par le laser (Bio-LP) qui génère la formation d’une poche de gaz qui croît sous la 
direction de l’impulsion laser. 
 
  
- Dynamique de l’expansion de la poche de gaz dans l’épaisseur du film de 
bio-encre 
 
    La cinétique de la croissance de la bulle dans la l’épaisseur du film de bioencre est 
influencée par les conditions d’énergie laser et par la viscosité de l’encre (Mezel et al 2009). 
 
 
- Interface encre/air : interaction de la poche de gaz avec la surface  
   Avec la croissance de la bulle, la surface libre du film de bioencre se déforme et son 
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expansion est liée non plus par les seuls paramètres cités ci-dessus mais également aux 
forces liées à la tension de surface. Lorsque les forces associées à la tension de surface 
permettent de contenir l’expansion de la bulle cela induit un effondrement de la bulle à 
proximité de la surface donnant lieu à la formation d’un jet. Dans le cas contraire, la bulle 
explose à la surface et génère une projection incontrôlée de gouttelettes sur le substrat. 
L’éjection peut ainsi être reliée à des paramètres complexes impliquant l’énergie de 
l’impulsion laser, la viscosité et la tension de surface de la bioencre ainsi que  l’épaisseur du 
film. En fonction de la combinaison de ces paramètres, nous pouvons observer trois 
régimes : 
     è Le régime de panache (plume regime) : 
   Avant la fin de l’impulsion laser, une poche de gaz se forme à l’interface support/bioencre 
induisant une déformation de la couche de bioencre qui s’accentue au cours du temps. Ce 
régime conduit à la rupture brutale du film d’encre qui précède l’éjection de multiples 
gouttelettes satellites qui se déposent sur le substrat. 
 
Figure 14 : Éjection en plume régime, imagerie résolue en temps, Energie 43µJ (encre= 1% alginate, 30% glycérol et 
15mg/ml BSA) (Guillemot et al 2011). 
 
    è Le régime de jet (jetting regime):  
  Comme pour le régime de panache, une poche de gaz se forme à l’interface 
support/bioencre. Une déformation de la couche de bioencre est mise en évidence. Le 
panache ne s’étend pas mais s’allonge, s’amincit jusqu’à former un mince jet de bioencre 
puis il se fragmente en de nombreuses gouttelettes. C’est ce régime qui permet une bonne 
impression. Lorsque l’énergie laser est très élevée et/ou que la viscosité de la bioencre est 
faible, la vitesse d’éjection de la goutte est plus élevée. Cela induit la formation de gouttes 
aux contours mal définis (éclaboussures : « splashing ») sur le receveur. 
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Figure 15 : Exemple d’éjection de jet avec une Energie de 21µJ (encre 1% alginate, 30% glycérol et 15mg/ml de BSA) 
(Guillemot et al 2011). 
 
 
      è Le régime de sous seuil (Subthreshold Regime) :  
 
   Dans ce régime, la bioencre est peu déformée par la poche de gaz. Cela implique 
qu’aucune matière ne se détache du support. L’impulsion laser ne génère pas assez 
d’énergie pour induire l’éjection de goutte. Il est possible de créer des impressions par 
contact direct entre le substrat receveur et l’encre avec un entrefer faible (inférieur à 100µm : 
mode contact). 
 
 
Figure 16 : Exemple d’éjection en régime de sous seuil avec une Energie de 9,6µJ (encre = 1% alginate, 30% glycérol et 
15mg/ml BSA) (Guillemot et al 2011).    
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                       Figure 17 : Mécanisme d’éjection des gouttes en fonction des régimes d’impression . 
 
- Les caractéristiques du jet : 
     L’imagerie résolue en temps de liquides imprimés par LAB a montré la formation d’un jet 
long jusqu’à 5mm en direction du substrat receveur. En fonction des propriétés rhéologiques 
de l’encre et de l’énergie laser, la vitesse du jet a pu être mesurée entre 20 et 150 m/s. 
 
- Dynamique de l’impact au cours de l’atterrissage de la goutte sur le substrat 
receveur : 
       Elle représente la dernière étape de l’impression. C’est le dépôt de la goutte sur le 
substrat receveur. L’énergie cinétique du laser va influencer la morphologie de la goutte 
imprimée. Les propriétés de surface du substrat receveur joue également un rôle important 
sur la morphologie des gouttes imprimées car la tension de surface peut optimiser ou limiter 
l’étalement des gouttes sur la surface. 
c-­‐	  Le	  LAB	  au	  service	  de	  l’ingénierie	  tissulaire	  
 Impression d’éléments biologiques 
 
     En 2002 Ringeisen et al ont mis en évidence la possibilité d’imprimer des protéines par 
MAPLE DW sans endommager les épitopes des protéines. L’utilisation d’anticorps 
spécifiques de ces protéines a montré que la structure des protéines imprimées n’était pas 
altérée. La phosphatase alcaline a également conservé ses propriétés enzymatiques de 
même que la structure de double brin d’ADN n’a pas subi de modification post-impression 
par LAB. 
Les bioencres formées d’hydrogels permettent d’imprimer des gouttes de l’ordre de quelques 
femtolitres et de quelques microns de diamètres. Les diamètres des gouttes réalisées avec 
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une encre contenant des cellules sont de quelques dizaines de micromètres. Cette résolution 
est compatible avec des applications en ingénierie tissulaire notamment en clinique avec les 
greffes tissulaires mais aussi en pharmacologie ou en cosmétologie avec la réalisation de 
tissus de synthèse qui représenteraient une solution de substitution  à l’essai animal. 
   En 2007 Doraiswamy et al  ont réalisé des impressions avec une encre composée d’une 
poudre d’hydroxyapatite ou de zircone avec des cellules MG63. La résolution spatiale était 
d’environ 500 microns. La co-impression d’Hydroxyapatite, de cellules MG63 et de matrice 
extra-cellulaire a montré la faisabilité de l’impression de bioencre complexes. Les cellules ont 
survécu et proliférées après l’impression. 
Impression de cellules 
 
 L’impression de cellules se fait généralement sur un matelas composé soit de collagène, de 
fibrine ou de Matrigel® étalé sur la lame receveuse (Baron et al 2004, Ringeisen et al 2004, 
Patz et al 2006, Kattamis et al 2007, Othon et al 2008, Koch et al 2010, Schiele et al 2010, 
Catros et al 2011, Michael et al 2013).  
    La bioencre est souvent composée d’une solution de milieu de culture afin de suspendre 
le culot cellulaire. Pour limiter l’évaporation des solutions, certains auteurs ajoutent du 
glycérol, de l’alginate ou du méthyl cellulose (Gruene et al 2010, Catros et al 2011). 
   Des lignées cellulaires ainsi que des cellules primaires ont été utilisées pour des 
impressions avec une viabilité importante post-impression dépendante du type cellulaire. De 
nombreuses variétés de cellules souches ont été utilisées : les cellules souches 
embryonnaires (ESC) (Thein-Han et al 2007), les cellules souches adultes (Tuan et al 2003) 
et plus récemment les cellules souches pluripotentes induites iPS (Lam et al 2012). 
   Une prolifération et une différenciation cellulaire ont été observées post-impression par 
Grüene et al 2010. En 2010, Wu et Ringeisen ont montré une capacité d’organisation et de 
prolifération des cellules imprimées. Lin et al en 2010 ont montré que la viabilité cellulaire 
variait de 75 à 95% en fonction de la fluence laser. 
 
d) État de l’art sur la micro impression de cellules par laser 
Méthode Cellules Encre  Hydrogel/receve
ur 
Suivi Références 
MAPLE-DW 
193nm, 
20ns 
MG63 
CRL 1765 
2 à 100.106 
cellules/ml 
Matrigel® 50µm 100% viabilité 
cellulaire 
(Live/Dead) 
Baron et al 2004 
MAPLE-DW 
193nm, 
30ns 
Cellules 
pluripotentes de 
carcinome 
embryonnaire 
P19 
15.106 
cellules/ml 
Matrigel® 10 à 100µm 5 à 
 
 100% selon 
conditions 
expérimentales 
Ringeisen et al 
2004 
Bio-LP   
266nm, 3-
5ns 
248nm, 2ns 
Ti-Au 
 
MG63 
EOMA 
108 cellules/ml Matrigel® 50 à 200µm Impression 
multicouches et 
multicolore 
Baron et al 2004 
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AFA-LIFT, 
248nm, 
30ns, Ag 
Cellules 
épithéliales 
cristallin (porc)  
OEC (rat) 
2 à 6.105 
cellules/ml 
Gélatine 80 à 85% 
viabilité (Bleu 
Trypan) 
Hopp et al 2005 
BioLP, 
248nm, 2ns, 
Ti-Au 
MG63 1 à 20.107 
cellules/ml 
Matrigel® 50µm 100% viabilité 
(Live/Dead) 
Prolifération 
HSP 
Baron et al 2005 
MAPLE-DW 
193nm 
B35 Pas 
d’information/ 
nbre cellules 
Matrigel® 
Matrigel® 80 à 90% 
viabilité Pas 
atteinte ADN- 
maintien 
phénotype 
Patz et al 2006 
MAPLE-DW 
193nm, 
30ns, 
Triazène 
B35 10.106 
cellules/ml 
Matrigel 
Matrice Extracellulaire 
MEC 
Impression 
faible énergie = 
moins de mort 
cellulaire 
Doraiswamy et al 
2006 
MAPLE-
DW, 
193nm,  
MG63 10.106 
cellules/ml 
Matrice Extracellulaire 
MEC 
Co-impression 
HA et MG63 
Doraiswamy et al 
2007 
LIFT, 
800nm 
120fs 
NIH3T3 
fibroblastes 
1,5.106 
cellules/ml 
Pas d’information 80% viabilité Kaji  et al 2007 
MAPLE-
DW, 
355nm, 
15ns, 
polyimide 
AINV-15 cellules 
souches 
embryonnaires 
de mammifères 
Pas 
d’information/ 
nbre cellules 
Matrigel® 500µm Résolution et 
taille des 
gouttes en 
fonction de 
l’énergie laser  
Kattamis 2007 
BioLP, 
266nm, 5ns, 
TiO2 (40nm) 
OEC cellules 
olfactives de rat 
105 à 107  
cellules /ml 
Matrigel® 50 à 100µm 
ou verre+polylysine 
Maintien du 
phénotype après 
impression 
Othon et al 2008 
 
 
 
 
 
MAPLE-
DW, 
193nm, 
triazène 
BAEC cellules 
endothéliales 
bovines, 
Fibroblastes, 
cellules cancer 
sein cellules 
nerveuses 
Pas 
d’information/ 
nbre de 
cellules 
Pas d’information Étalement 
cellules 
CAD/CAM 
Schiele et al 2009 
MAPLE-
DW, 
193nm, 
12ns 
Levures 4 à 5.10 8 
cellules/ml 
PBS 50 à 80% 
viabilité selon 
énergie (Bleu de 
méthylène) 
Lin et al 2009 
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LIFT, 
1064nm, 
8ns, Au 
NIH3T3, HaCaT, 
MSC (ADSC, 
HBMSC 
30 à 60.106 
cellules/ml 
Milieu de culture ou 
agarose ou Matrigel® 
98% viabilité 
pour lignées  
90% viabilité 
MSC 
(Live/Dead) 
Koch et al 2010 
MAPLE-
DW, 
193nm, 
12ns 
HT-29 lignée de 
cellules 
cancéreuses du 
colon 
1.107 
cellules/ml 
Milieu de culture 75 à 90% 
viabilité selon 
fluence (Bleu 
Trypan) 
Lin et al 2010 
LIFT, 
1064nm, 
10ns, Au 
HBMSC porc 
Cellules 
mésenchymateu
ses de la moelle 
osseuse 
0,5 à 4.106 
cellules/ml 
Alginate 1% gélifié 
avec CaCl2 
Prolifération et 
différenciation 
des cellules 
Grüene et al 2010 
LIFT, 
1064nm, 
8ns, Au 
EC cellules 
endothéliales et 
MSC brebis 
2 à 4.106 
cellules/ml 
Scaffold de 
polyéthylène glycol 
(PEG) 
Viabilité non 
évaluer 
Ovsianikov et al 
2010 
Bio-LP, 
266nm, 3ns, 
Au-Titane 
HUVEC cellules 
endothéliales 
humaines issues 
de cordon 
ombilical 
HUVSMC 
cellules 
musculaires 
lisses humaines 
issues de 
cordon ombilical 
106 à 107 
cellules/ml 
Pas d’information Organisation 
des cellules et 
prolifération 
Wu et al 2010 
MAPLE-
DW, 
193nm, 8ns 
Fibroblastes 
peau (humain) 
6.106 
cellules/ml 
Gélatine 10% (w/v) + 
milieu de culture 
Intérêt de la 
gélatine pour 
couche 
absorbante et 
viscosité encre 
Schiele 2010 
LIFT, 
1064nm, 
30ns, Ti 
60nm 
HOP 
ostéoprogéniteur 
humain et 
nanoHA 
30.106 
cellules/ml 
Agarose 2%, Matrigel® Viabilité 
(Live/Dead) et 
phénotype 
conservés (PAL 
et ostéocalcine 
à 15 j 
Catros et al 2011 
LIFT, 
1064nm, 
10ns 
ADSC et ECFC Pas 
d’information 
Solution d’ HA-
fibrinogène et solution 
de thrombine 
99,7% viabilité 
ADSC et 97,8% 
viabilité ECFC 
Grüene et al 2011 
LIFT, 
1064nm, 
10ns 
HUVEC 
hMSC 
4.106 HUVEC 
2.106 hMSC 
Patch cardiaque en 
PEUU (Polyester 
Urethane Urea) dans 
une solution de 
Matrigel™Matrix 
Implantation in 
vivo chez le rat, 
suivi pendant 8 
jours.    
Gaebel et al 2011 
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LIFT, 
1064nm, 
10ns 
NIH3T3 
fibroblastes, HaCaT 
kératinocytes 
Pas d’information Matriderm® A J1 post-
impression in 
vitro, implantation 
in vivo sur peau 
de souris 
Michael et al 
2013 
LIFT, 
1064nm, 
10ns 
NIH3T3 
fibroblastes,  
HaCaT 
kératinocytes, 
hMSC 
Pas d’information Matrigel™ Viabilité, 
prolifération, 
phénotype 
cellulaire 
Koch et al 
2013 
LIFT 
modifié 
NIH 3T3 
fibroblastes 
Pas d’information Pas d’information Viabilité cellulaire 
après gélification 
de l’alginate 
Gudapati et 
al 2014 
LIFT, 
1064nm, 
10ns 
MSC, cellules 
souches 
mésenchymateuses 
 collagène Viabilité, shear 
stress 
Ali et al 2014 
      Tableau 1 : Etat de l’art sur la micro impression laser de cellules. 
 
e)	  Le	  futur	  :	  Apport	  de	  la	  robotique	  dans	  la	  bio-­‐impression :  
 
    Pour Vladimir Mironov, professeur de médecine régénératrice à l'Université de Caroline du 
Sud et auteur d'une présentation à l'AAAS (American Association for the Advancement of 
Science) en 2011, la technologie de bio-impression de tissus vivants pourrait d'ici 20 ans 
"permettre d'imprimer des structures cellulaires complexes pouvant être directement 
implantées dans le corps humain par des robots, sans l'intervention d'un chirurgien. Nous 
pouvons imaginer à terme imprimer des tissus humains afin de tester des produits 
médicamenteux, de créer des copies d’organes destinés à être greffées. 
   Les scanners couplés aux imprimantes 3D peuvent enregistrer l’étendue et la profondeur 
de la lésion, la modéliser et permettre ainsi de déterminer le nombre précis de couches de 
cellules nécessaire pour la reconstruction du tissu ou de l’organe lésés. Nous pourrions ainsi 
envisager dans l’avenir une chirurgie sur mesure afin de reconstruire in vivo des tissus ou 
organes endommagés.  
  A l’échelle tissulaire, un des éléments clé de la régénération tissulaire est la proximité des 
cellules pour leur permettre de communiquer entre elles. Les cellules possèdent  une 
capacité d’auto-organisation limitée (Freed et al 1998, Sachlos et al 2003, Mironov et al 
2009). La micro-impression d’éléments biologiques assistée par laser pourrait permettre de 
récréer des milieux favorables aux interactions cellulaires. Cette technique permet 
d’assembler pièce par pièce les éléments du greffon. Elle permet aussi d’optimiser la 
résolution d’impression, de contrôler le nombre de cellules par goutte et de positionner avec 
précision les éléments du greffon. 
 La bio-impression sur mesure de tissus organiques représente déjà un potentiel prometteur 
pour la médecine régénérative dans le traitement des brûlures (Binder 2011). La bio-
impression pourrait en quelques minutes par une sorte de « photo-copieur » tissulaire 
remplacer les greffes de tissus et les transplantations d’organes.  
   Les techniques de bioimpression par laser in situ n’ont jamais été utilisées in vivo pour la 
régénération tissulaire et restent spéculatives.  
   L’objectif général de la thèse était de montrer : la faisabilité de la bioimpression in situ pour 
la régénération osseuse et l’influence du motif imprimé sur la réparation osseuse.  
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MATÉRIEL ET MÉTHODES 
 
1- MONTAGE EXPÉRIMENTAL POUR LA MICRO-IMPRESSION 
D’ÉLÉMENTS BIOLOGIQUES PAR LASER (LAB) Station de 
travail LASIT 	  
 
              La station LASIT (pour Laser Assemblage en Ingénierie Tissulaire) a été 
développée au laboratoire en 2007 en collaboration avec la société NovaLase®, SA, 
Canéjan, France. Cette station de travail est dédiée à l’impression laser d’éléments 
biologiques. Cette station de travail a été réalisée afin de permettre une utilisation simple 
pour des personnes non initiées au maniement de tables de lasers. 
 
                         
              Figure 18 : Prototype LASIT U1026. 
 
             Cette station de laser CFAO (Conception et Fabrication Assistées par Ordinateur) 
est placée dans une salle de culture cellulaire pour faciliter les expériences d’impression de 
cellules. 
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                        Figure 19 : Station laser placée dans une salle de culture cellulaire. 
 
1-1- Source laser, focalisation et scanner 
 
          La source est un laser Nd:YAG (Navigator I, Newport, Spectra Physics, États-Unis) 
d’une longueur d’onde λ de 1064nm située dans l’infra rouge, d’un taux de répétition f=1 à 
100kHz, avec une durée d’impulsion de τ= 30ns. La puissance moyenne du laser était de 
7W. La qualité du faisceau est déterminée par les paramètres suivants : la divergence q, le 
mode spatial TEM (Transverse Electric Magnetic) et la stabilité des impulsions. Ces 
paramètres devront être pris en compte pour assurer la reproductibilité, la stabilité et la haute 
résolution du système. 
     La formation de gouttelettes depuis la surface de la cible est obtenue grâce à la déviation 
du faisceau laser par un système de balayage haute vitesse composé de deux miroirs 
galvanométriques (SCANgine 14, ScanLab, France) avec une vitesse de balayage pouvant 
atteindre 2000mm/sec. Une lentille optique grand champ F-theta (S4LFT, Sill Optics, France) 
de focale 58mm permettait de focaliser le laser sur la lame donneuse. Le rôle des scanners 
était de diriger avec précision et avec une vitesse de déplacement importante le faisceau 
laser en surface de la lame donneuse pour permettre l’impression de motifs avec une vitesse 
élevée et une haute résolution. 
 
     Sur le trajet optique, entre la sortie du laser et les miroirs galvanométriques, sont placés 
un agrandisseur de faisceau (de x1 à x3) et un diaphragme offrant une ouverture variant de 
3mm à 18mm.  
     Une caméra CCD à haute résolution via un système optique a permis l’ajustage du plan 
focal sur la lame donneuse et le positionnement de la lame receveuse ou substrat en x, y, z. 
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                   Figure 20 : Dispositif opto-mécanique de la station de transfert (prototype  
                   U1026). 
 
 
1-2- Carrousel et platines motorisées 
 
      Afin d’effectuer des impressions multi-couleurs, un carrousel motorisé de haute 
résolution (avec 1° de résolution angulaire) avec une capacité de chargement de cinq cibles 
différentes a été conçu (Figure 21).	  La translation du carrousel était	  pilotée par des platines 
micrométriques dans les trois axes de l’espace (x, y et z). L’amplitude maximale des platines 
était de 5 cm selon l’axe X, de 5 cm selon l’axe Y et de 5 cm selon l’axe Z. La résolution était 
de 1µm selon les axes X et Y  et de 5µm selon l’axe Z (Newport®).	  	  
	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	   	    
         Figure 21 : Vue des platines motorisées de la station de travail (Prototype  
         U1026). Carousel de capacité de chargement de cinq cibles. 
 
 
     Le carousel et les platines de translation en X, Y et Z étaient selon un axe vertical 
permettant de modifier la distance (entrefer)  entre la lame receveuse et la lame donneuse. 
Les conditions de focalisation du laser pouvaient être modifiées sans changer l’entrefer. 
 
1-3- Interface informatique 
 
    Le logiciel de pilotage des différentes étapes d’impression a été développé grâce aux 
logiciels Solidworks® et Delphi®. 
  
Chapitre 2. Mate´riels & Me´thodes
(a) Carousel 5 don-
neurs
(b) Sche´ma opto-
me´canique
Figure 2.2 – Syste`me de positionnement haute re´solution et carousel de capacite´
de chargement de cinq cibles di↵e´rents
Figure 2.3 – Dispositif opto-me´canique de la station de transfert
(Conception et Fabrication Assiste´es par Ordinateur) est place´ dans une salle de culture
cellulaire pour faciliter les expe´riences de transferts de cellules. Nous reviendrons sur
l’impression d’un motif dans la section 2.1.6 et en Annexe B.
2.1.2 Le Montage de l’Universite´ de Barcelone
Le dispositif expe´rimental d’e´criture directe utilise´ a` Barcelone est destine´ a` la
recherche acade´mique. Le montage optique est donc monte´ sur une table optique (de
250 cm ⇥ 125 cm) contrairement au dispositif de l’U577. Il est de´crit en de´tail dans
le manuscrit de the`se de Mart´ı Duocastella [Duocastella, 2010]. Dans cette partie je
de´crirai donc brie`vement le dispositif expe´rimental.
Le Laser
Le laser utilise´ est un laser Q-switche´ Nd:YAG nanoseconde (Spectron Laser Sys-
tems, Mini-Q SLMQIT-20) de longueur d’onde fondamentale 1064 nm ; son taux de
re´pe´tition varie de 0.5 a` 20Hz et sa dure´e d’impulsion est de 10 ns. Des cristaux de
KDP (Potassium Dihydroge`ne Phosphate) permettent de doubler et tripler la fre´quence
du laser pour obtenir des longueurs d’onde de 532 nm (rayonnement visible vert) et
33
l'entrefer.
L'amplitude maximale des platines était de 5 cm selon l'axe X, de 5 cm selon l'axe Y et de 5 
cm selon l'axe Z.
 1.3. Interface informatique
L'objectif était d'imprimer un motif d'éléments biologiques sur un substrat receveur par 
transfert  depuis  une  lame  donneuse  (cartouche).  Plusieurs  étapes  de  programmation  du 
logiciel étaient nécessaires:
" Le positionnement de la lame donneuse et le substrat receveur l'un par rapport à l'autre 
dans l'espace de la achine. Ce positionnement se faisait dans les trois dimensions de 
l'espace (x, y, z);
" Le choix du motif à partir de modèles géométriques ou d'images importées (format 
.bmp);
" Le choix des paramètres du laser pour le traçage du motif (Energie, Fréquence, Vitesse 
des scanners, Entrefer);
" Le déplacement de la lame donneuse par rapport à la lame receveuse et la répétition 
éventuelle de plusieurs “Outils“.
La logique de programmation de la station de travail était donc de créer d'abord un “Outil“ 
(motif, paramètres laser) puis un “Process“ (positionnement tridimensionnel du motif, nombre 
de répétitions de l'outil ou des outils choisis précédemment).
Le logiciel de pilotage des différentes étapes de l'impression a été développé grâce aux 
logiciels Delphi® et Solidworks®. Le développement de la machine a été faite conjointement 
avec la société Novalase (Canéjan).
La  page  d'accueil  du  logiciel  comprenait  une  zone  centrale  qui  affichait  les 
acquisitions de la caméra. Cela permettait de choisir la zone d'impression ou bien de réaliser 
le réglage du plan de focalisation. Le bandeau inférieur permettait d'effectuer les réglages des 
platines dans les 3 dimensions de l'espace. L'éclairage de l'enceinte était piloté au niveau du 
bandeau supérieur. Le bandeau de droite donnait accès aux fonctions de choix des outils ainsi 
qu'au lancement des impressions (Figure 19).
49
Figure 18: Vue des platines motorisées de la station de travail
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           L’objectif de ce travail était d’imprimer un motif d’éléments biologiques sur un substrat 
receveur (lame de verre ou souris) par transfert depuis une lame donneuse (ou cartouche 
d’encre). Pour cela, différentes étapes de programmation du laser étaient nécessaires : 
- le positionnement de la lame donneuse par rapport au substrat receveur (entrefer) 
dans la station de travail. Ce positionnement a été réalisé dans les trois plans de 
l’espace (x, y, z), 
- La sélection du motif (outils) à partir de modèles géométriques (arcs et cercles, punch, 
segment de droite et rectangle) ou d’images importées avec le format.bmp, 
- Le choix des paramètres du laser (Energie, Fréquence, Vitesse des scanners, 
Ouverture du diaphragme, Entrefer) pour l’impression du motif, 
- Le déplacement de la lame donneuse par rapport au substrat receveur (souris ou lame 
de verre) et éventuellement la répétition de plusieurs outils. 
 
         La programmation de la station de travail était réalisée  par la création d’un outil (motif, 
paramètres laser) puis l’élaboration d’un « Process » (positionnement tridimensionnel du 
motif, nombre de répétitions de l’outil ou des outils précédemment choisis). 	  	  	  	  	  	  	       La page principale ou page d’accueil du logiciel était constituée d’une plage centrale 
affichant les acquisitions de la caméra ce qui permettait de déterminer la zone d’impression 
ou de réaliser le réglage de la focalisation. L’éclairage à l’intérieur de la station de travail était 
piloté au niveau du bandeau supérieur. Le bandeau inférieur lui, permettait de réaliser les 
réglages des platines dans les trois plans de l’espace. Le bandeau de droite permettait le 
choix des outils ainsi que le lancement des impressions (Figure 22). 
 
 
Figure 22 : Page d’accueil du logiciel de la station de travail 
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        La première étape était de choisir le nombre (jusqu’à cinq lames donneuses) et le 
positionnement des lames donneuses (Ribbon) sur le carrousel ainsi que l’espace entre le 
donneur et le receveur (entrefer) (Figure 23). 
 
 
 
Figure 23 : Choix du nombre et de la position des lames donneuses sur le carrousel. 
 
        La deuxième étape était le choix de l’outil qui consistait en la détermination des 
paramètres laser (Puissance, vitesse des scanners, fréquence et ouverture du diaphragme) 
ainsi que le choix du motif (cercles, arcs, rectangle, segment de droite, import d’images au 
format .bmp) (Figure 24). 
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Figure 24 : Sélection du motif à imprimer. 
 
 
 
          Puis, la dernière étape avant le démarrage de l’impression était le choix de la 
trajectoire, à savoir le nombre de répétitions des outils et leur organisation dans l’espace 
(Figure 25). 
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Figure 25 : Choix de la trajectoire d’impression. 
 
 
 
      Puis une fois le paramétrage de l’impression réalisée (outil et process), ces éléments 
étaient enregistrés dans un dossier identifié ce qui permettait leur utilisation d’une séance à 
l’autre. Pour cela, il était nécessaire de charger son «Process» puis de lancer la procédure 
après avoir placé les lames donneuses et le receveur (souris ou lame de verre) dans la 
station de travail.  
 
 
1-1- Préparation des lames donneuses ou cartouches d’encre (Ribbon) 
 
1-4-1-  Dégraissage et désinfection  des lames donneuses  
 
     Le dégraissage à l’eau savonneuse des lames donneuses ainsi que leur désinfection à 
l’aide d’une solution Mycoplasma-off™ (Minerva Biolabs GmbH, Berlin, Germany) était 
nécessaire avant la procédure de métallisation.  
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  1-4-2-  Dépôt d’une couche métallique absorbante 
 
     Un film métallique de Titane ou d’Or, de 50 à 60nm d’épaisseur, a été déposé sur les 
lames donneuses par évaporation thermique sous vide. Le film métallique a joué le rôle 
d’une couche absorbante pour le laser infra rouge. La calibration des paramètres de 
l’évaporateur a été réalisée à l’aide de mesure en profilométrie optique de dépôts de titane 
ou d’Or sur les lames de verre. Le Titane était déposé grâce à l’évaporateur TB sputter 
coater, EMITECH K575X, Quorum Technologies UK®) et l’Or était déposé avec un 
évaporateur Emscope SC500®. 
 
1-4-3-  Stérilisation des lames donneuses et de leur portoir 
 
   Les lames donneuses recouvertes de leurs couches métalliques absorbantes d’Or ou de 
Titane ainsi que leur portoir étaient stérilisées grâce au Poupinel® pendant 12 heures à 
120°C. 
                                                                                       Figure 26 : Portoir pour lames donneuses 	  
1-4-4-  Étalement de l’encre d’impression sur la lame donneuse 
 
     La bio-encre était déposée en film mince sur la lame donneuse recouverte d’Or ou de 
Titane à l’aide de l’embout de la micropipette ou d’un applicateur de film micrométrique 
(3570, Elcometer, France ou doctor Blade®). Afin de contrôler l’épaisseur d’encre déposée 
sur la lame avec l’applicateur, le volume V nécessaire à l’obtention d’une épaisseur ε était 
déposé sur la lame et l’applicateur était réglé à ε. Le volume V était égal à S x ε, S étant la 
surface de la lame donneuse. La lame était un disque de rayon égal à 15mm donc : V(µl) ≈ 
0.7 x ε(µm) 
 
                                     Figure 27 : Techniques de préparation de la couche de bioencre sur la lame donneuse (a)  
Étalement à la micropipette, (b) Étalement au doctor Blade. 
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   La table  est un exemple de correspondance épaisseur-volume pour quatre épaisseurs. 
Ainsi, pour obtenir un film de 50µm il faudra déposer 35µl de solution et régler l’applicateur à 
50µm. 
 
Épaisseur (µm)     40     50    54    64 
Volume (µl)     28     35    38    45 
Tableau 2 : Table de correspondance Volume – Épaisseur. 
 
     L’épaisseur de la lame donneuse était généralement comprise entre 54 et 64µm 
d’épaisseur. Elle était ajustée soit en modifiant le volume étalé sur la lame donneuse ou grâce 
à la vis micrométrique de réglage de la raclette. 
 
1-4-5-  Les conditions d’impression 
 
     Les impressions ont été réalisées en atmosphère humide et fraîche de manière à éviter 
les phénomènes d’évaporation et de séchage de la lame donneuse. La pièce disposait d’une 
climatisation réglée à 18°C et de la glace pilée était disposée dans la station de travail et 
sous la hotte de culture cellulaire lors de la préparation des lames donneuses. 
    Afin d’éviter toute contamination, la manipulation des lames se faisaient en conditions 
stériles sous la hotte de culture cellulaire. Après étalement de la bioencre, la lame donneuse 
était placée dans une boîte de pétri avant de la déplacer dans la station de travail. 
 
1-1- Préparation des lames receveuses in vitro ou du portoir pour souris 
in vivo 
1-5-1-  Les lames de verre (lames receveuses) 
 
     Les lames receveuses pour les expériences in vitro étaient en verre. Elles avaient une 
épaisseur de 1,6mm et un diamètre de 30mm. Les lames étaient nettoyées à l’eau 
savonneuse puis désinfectées avec une solution désinfectante Anioxy-Spray WS®. Les 
lames étaient ensuite stérilisées au Poupinel® pendant 12	  heures. 	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Figure 28 : Portoir pour la lame receveuse pour les impressions in vitro. 
 
1-5-2-  Création d’un portoir de stéréotaxie pour souris (receveur) 
 	  	  	  	  	  	  Initialement, le laser n’était pas conçu pour réaliser des impressions sur des calvaria de 
souris. Nous avons donc réalisé des modifications de la partie receveuse afin de pouvoir 
positionner cette dernière. Nous avons réalisé un support pour la souris de manière à centrer 
le défaut dans les axes xyz : en x  le laser avait une possibilité de transfert sur 1100µm. En 
z, nous avons du ajusté la hauteur du portoir de la souris en fonction de celle du socle 
initialement prévu pour l’impression sur lames. De manière à corriger l’angulation de la 
calvaria, nous avons conçu un portoir permettant une angulation pouvant aller jusqu’à 12°. 
Le portoir était nettoyé à l’eau savonneuse, désinfecté avec une solution désinfectante 
Anioxy-Spray WS® puis stérilisé au Poupinel pendant 12 heures à 120°C avant les 
expérimentations in vivo. 
 
 
 
	    
Figure 29 : Création d’un portoir de stéréotaxie pour les impressions in vivo, in situ. 
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1-5-3-  Collagène de type I de tendon de rat 
1) Présentation et dilution 	  
Le collagène utilisé était un collagène de type I de queue de rat BD Biosciences®. Le 
collagène existe sous plusieurs conditionnements (10,26mg/ml, 8,76mg/ml et 4mg/ml). Le 
collagène gélifie à température ambiante ce qui imposait de le manipuler sur de la glace 
pilée. Le collagène a été dilué avec une solution  de CV Buffer « acid free » composée de :  
- 1,1g de NaHCO3  à 0,32M 
- 0,3g de NaOH à 0,15M 
- 2,39g HEPES à 200mM  
Pour obtenir une solution de collagène concentrée à 2mg/ml à partir d’un collagène 
concentré à 8,76mg/ml, nous avons mélangé dans un tube ependorf de 3mg, 456µl de 
collagène avec 1504µl de PBS 1X et 40µl de CV Buffer « acid free ». Ce mélange a été 
réalisé sur de la glace pilée afin d’éviter la gélification du collagène. 	  	  
  2)  Étalement du collagène sur la lame receveuse in vitro et sur la dure-mère in  vivo 	  	  
- Pour les expérimentations in vitro, le collagène était étalé avec l‘embout de la pipette 
micrométrique sur les lames receveuses avant l’impression. Le volume était choisi en 
fonction de l’épaisseur de matelas souhaitée. Les épaisseurs de collagène utilisées 
étaient de 200µm environ. Après étalement de la solution de collagène, les lames 
étaient placées dans une boîte de Pétri contenant une compresse imbibée d’eau stérile 
afin de prévenir les phénomènes d’évaporation  et de séchage du collagène. Puis la 
boîte de pétri contenant les lames de collagène était placée 2 heures dans l’incubateur 
à 37°C afin de permettre la gélification du collagène. 
- Pour les expérimentations in vivo, le collagène était placé sur la dure mère avec 
l’embout de la pipette micrométrique. Le volume était choisi en fonction de l’épaisseur 
de matelas souhaitée. Les épaisseurs de collagène utilisées étaient d’environ 100µm. 
La gélification était obtenue à 37°C pendant environ 10 minutes par contact avec la 
dure mère. 
2- PRÉPARATION D’UNE ENCRE NANO-CRISTALLINE 
D’HYDROXYAPATITE  
2-1-  Synthèse et caractérisation d’hydroxyapatite nano-cristalline  
2-1-1-  Synthèse d’hydroxyapatite nano-cristalline (poudre)  
  
   La synthèse a été obtenue par précipitation chimique en milieu aqueux (AFSHAR et al 
2003). Cent mL d’une solution  0,6M d’acide phosphorique (Rectapur, Prolabo®, Paris, 
France) ont  été ajouté goutte à goutte dans 100mL d’une solution  1M d’hydroxyde de 
calcium (Alfa Aesar, Allemagne). Le  pH  a été ajusté à 9 par apport d’hydroxyde de sodium 
en fin de réaction. 
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   La réaction chimique  de l’hydroxyde de calcium avec l’acide phosphorique était la 
suivante : 
 
                               5Ca(OH)2 + 3H3PO4    →   Ca5(PO4)3OH + 9H2O 
 
à température ambiante et pH9. 
   
   Afin de caractériser chimiquement le matériau,  la solution a été ensuite  filtrée et séchée 
toute la nuit dans un four à 70° pendant 12 heures. Le matériau a été broyé avec un pilon et 
mortier pendant 10 minutes avant sa caractérisation. 
 
2-1-2-  Caractérisation de la poudre d’hydroxyapatite  
1)   Microscope Electronique à Transmission (MET)   
 
      Le matériau a été déposé sur des grilles carbonées après avoir passé la solution  aux 
ultra-sons dans l’éthanol afin de disperser les cristaux. 
      L’observation morphologique des cristaux d’hydroxyapatite a été réalisée  à l’aide d’un 
microscope électronique à transmission Philips® Tecnai 12. Les images ont été observées à 
un grossissement x 180 000.  
    
2)   Microscope Electronique à Balayage (MEB)  	  
   Les observations des surfaces de l’échantillon  ont été réalisées à l’aide du microscope 
électronique à balayage HITACHI® S-2500 (Tokyo, Japon) sous une tension de  20kV. 
Les surfaces à analyser ont été collées sur un porte-échantillon et l’ensemble a été 
soumis à une métallisation (couche d’or de quelques nm) afin de permettre l’évacuation 
des charges qui apparaîtront  en surface sous l’impact du faisceau d’électrons. 
L’échantillon a ensuite été introduit dans l’appareil sous un vide de 10-6mm de Hg.  Les 
images ont été observées à un grossissement de x 20 000 	  	  
3)   Spectrométrie Infrarouge à Transformée de Fourier ou FTIR   	  
   L’analyse des fonctions chimiques présentes dans le matériau  a été réalisée grâce au 
spectroscope infrarouge à transformée de Fourier FTIR Thermo Nicolet NEXUS 670 FTIR, 
USA. 
   L’analyse de la poudre d’hydroxyapatite par FTIR a été faite grâce à la préparation d’une 
pastille KBr. Cette pastille a été réalisée en mettant sous presse la poudre d’hydroxyapatite 
obtenue après avoir mélangé le solide à analyser et un sel (KBr, NaCl) sec préalablement 
broyés dans un mortier en agate. Un échantillon de 0,5-1mg a été broyé avec 100mg de KBr 
sec et compressés à 10000-15000psi. La pastille de KBr sur son support a ensuite été 
placée dans le spectromètre FTIR pour analyse. 
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4)  Diffraction par rayon X (XRD)  	  
        La technique de diffraction par rayon X  a  été utilisée afin d’observer la cristallinité de la 
poudre. Un diffractomètre PANalytical X’pert MPD-PRO  (Bragg Brentano avec une intensité 
détectée en fonction de l’angle de déviation  2θ (2 thêta)) avec une anti-cathode en cuivre 
(moyenne lamba Kalpha = 1,5418 angströms) a été utilisé. La tension était de 40kV et 
l’intensité était de 40mA. 
         Les échantillons ont été broyés à l’aide d’un pilon et un mortier en agate afin d’obtenir 
une poudre fine. Une quantité d’environ 10 mg de poudre d’hydroxyapatite a été prélevée, 
placée sur une lamelle de verre et étalée en couche mince (inférieure à 0,1mm). Les 
diagrammes de diffraction ont été réalisés à partir de ces échantillons. 
          L’étude en diffraction X a été réalisée avant et après transfert laser selon le protocole 
décrit MATÉRIEL ET MÉTHODES, 2, 2-1, 4). 
 
3- PRÉPARATION D’UNE ENCRE DE CELLULES ou BIOENCRE  
3-1-   Culture cellulaire 
     
    Un seul type cellulaire a été utilisé pour cette étude. Il s’agit d’une lignée murine (D1). 
Certaines cellules ont été transfectées par la luciférase ou des marqueurs fluorescents (td-
Tomato) afin de permettre leur suivi après impression par le laser. 
 
3-1-1- Cellules D1  
 
    Un seul type cellulaire a été utilisé pour cette étude : les cellules D1. Il s’agit de cellules 
murines issues de la moelle osseuse de Balb/c (ATCC : CRL-12424). (Diduch et al 1993). 
Les cellules D1 sont d’origine mésenchymateuse, elles ont la capacité de se différencier en 
ostéoblates, chondrocytes et adipocytes. La culture de cette lignée a été effectuée en milieu 
DMEM (Dulbecco’s Modified Eagle Medium) (Invitrogen) supplémenté avec 1% (v/v) de 
pénicilline-streptomycine et 10% (v/v) de sérum de veau foetal (SVF). Les cellules ont été 
ensemencées à environ 10000 cellules par cm2 et incubées à 37°C dans une atmosphère 
humide à 5% de CO2. Le renouvellement du milieu de culture était effectué tous les 2 ou 3 
jours jusqu’à confluence. Plusieurs types de cellules D1 ont été utilisées : des cellules D1 
non transfectées, des cellules transfectées par le gène de la luciférase, des cellules 
transfectées par le gène de la protéine td-Tomato afin de suivre la prolifération de ces 
cellules in vitro et in vivo (Challita et al 1995). 
   La transfection des cellules D1 par la luciférase a été réalisée grâce au lentivirus vecteur 
contenant le gène de la luciférase « firefly » sous le contrôle du promoteur MND (Chalitta et 
al 1995). Pour la transfection virale, 2.105  cellules ont été mises au contact de 4.106 
particules virales avec une MOI (Multiplicity of infection) de 20. Après 24 heures de culture, 
le milieu a été changé puis les cellules transfectées ont été amplifiées dans les mêmes 
conditions que précédemment. La transfection par la luciférase a été réalisée dans le 
laboratoire Inserm U1026 par Sofia Ziane. 	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    Pour la transfection des D1 par la protéine td-Tomato, le vecteur lentiviral contenant la 
protéine td-Tomato était sous le contrôle du promoteur de la Phosphoglycérate kinase 
(PGK). Les cellules D1 ont été transfectées après détachement de la boite de culture par la 
trypsine : 2.105 cellules ont été suspendues avec 6.106 particules virales (MOI=30). Après 24 
heures, le milieu de culture a été changé puis il a été renouvelé tous les 2 jours pour 
permettre la prolifération cellulaire. Les cellules ont été observées sur un microscope à 
fluorescence (spectre d’excitation : 554nm ; spectre d’émission : 581nm). La transfection des 
cellules par le gène td-Tomato a été réalisée dans le laboratoire Inserm U1026 par Sofia 
Ziane. 
 
3-1-2-  Préparation de l’encre de cellules 
1)  Préparation de la concentration cellulaire  
 
       Le milieu de culture a été décanté pour le séparer des cellules. Les cellules ont été 
lavées avec du PBS 1X (GibCo®) et trypsinées (Trypsine 0,125% w/v + 2mM EDTA). L’effet 
de la trypsine a été arrêté par apport de SVF, puis les cellules ont été comptées. Après 
centrifugation à 1500rpm pendant 5 minutes, le surnageant a été éliminé  puis le volume du 
culot a été mesuré à la micropipette. En fonction de la concentration cellulaire choisie, le 
volume adéquat de milieu a été additionné au culot de cellules. 
 2)  Adjonction d’antibiotiques 
 
          Des antibiotiques (Pen Strep, Gibco, invitrogen, USA) ont été ajoutés à 1/1000 aux 
cultures cellulaires post-impression. 
 
4- MÉTHODES DE CARACTÉRISATION DE BIOLOGIE CELLULAIRE 
4-1- Techniques de coloration et de marquage cellulaires 
4-1-1- Coloration Hoechst 33342 
  
      Cette coloration permet de visualiser la morphologie cellulaire par des colorations de leur 
noyau. Le marquage a été  réalisé grâce au kit Hoechst 33342 de Sigma-Aldrich® (France) 
(25µg/ml). L’observation des colorations a été réalisée à l’aide d’un microscope à 
fluorescence. 
 
4-1-2-  Coloration Live-Dead 
	  
   Cette coloration a été utilisée pour observer la viabilité des cellules post-impression. Le kit 
Live-Dead Assay (Molecular Probes, Invitrogen, France) a été utilisé selon les 
recommandations préconisées par le fabricant à savoir : pour 2ml de milieu (DMEM + 10% 
SVF), 2µl de calcéine (Calcein_AM) et 4µl d’éthidium homodimer (Eth-D1) ont été 
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additionnés. Puis les échantillons ont été placés 20 minutes à l’incubateur à 37°C et 5% de 
CO2 et ensuite rincé. Les images ont été observées grâce au microscope à fluorescence 
(Nikon Eclipse 80i). 
Les deux colorants diffèrent quant à leurs propriétés spectrales et leur capacité à pénétrer 
dans la cellule. En effet, dans les cellules vivantes, le substrat non fluorescent 
(acétoxyméthyl calcéine : AM) est clivé par une estérase intracellulaire en calcéine 
fluorescente verte. A contrario, les cellules mortes dont les membranes sont lésées, laissent 
entrer l’homodimère-1 d’éthidium (ETD-1) qui s’infiltre entre les bases de l’acide nucléique 
ce qui engendre une amplification de la fluorescence rouge.   
Les spectres d’excitation/émission sont respectivement pour la calcéine 465-495 / 515-555 
nm et pour l’éthidium Homodimer-1 540-580 / 600-660nm. 	  	  
4-1-3-  Test au MTT 
 
     Le test MTT est une méthode de numération des cellules vivantes sur un échantillon. Le 
réactif utilisé est le sel de tétrazolium MTT (bromure de 3-(4,5-diméthylthiazol-2-yl)-2,5 
diphenyl tetrazolium) qui est de couleur jaune en solution aqueuse à pH neutre. Le sel de 
tétrazolium est réduit  par la succinate déshydrogénase mitochondriale des cellules vivantes 
actives en cristaux violets de formazan. La quantité de précipité formé est proportionnelle à 
la quantité de cellules vivantes mais également à l’activité métabolique de chaque cellule. 
Cette technique necessite d’immerger les cellules dans une solution de MTT (5mg/ml dans 
du PBS 0,1M à pH 7,4) diluée au 1/5 dans le milieu DMEM sans rouge phénol (Dulbecco’s 
Médium). Les cellules sont ensuite placées 3 heures dans l’incubateur à 37°C et 5% de CO2, 
puis lysées grâce au DMSO utilisé pur. 
La lecture est réalisée à l’aide d’un spectrophotomètre (MRX-Dynex) à une longueur d’onde 
de 540nm. 
 
4-1-4-  Marquage de la Phosphatase Alcaline 
 
     La phosphatase alcaline est un marqueur précoce de la différenciation ostéoblastique. 
     Le kit ALP, Sigma Aldrich a été utilisé pour la mise en évidence de l’activité de la 
phosphatase alcaline intracellulaire. Cette activité a été mise en évidence dans les cellules 
grâce à l’interaction entre le produit d’hydrolyse insoluble du substrat naphtol-ASMX-
phosphate avec un sel de diazonium (fast-blue R-R) pour former un azodérivé insoluble et 
coloré observé sur le site d’activité enzymatique. Les cellules montrant une activité de la 
phosphatase alcaline présentent des granulations cytoplasmiques bleu-violacé. 
     Les observations ont été faites grâce à un microscope à transmission en lumière blanche. 
        
4-1-5- Coloration de Von Kossa     
 
       La méthode de Von Kossa permet de mettre en évidence en brun-noir une substance 
calcifiée par substitution de l’argent aux ions calcium.  
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4-1-6-  Coloration rouge alizarine 
 
       L’alizarine rouge est utilisée pour déterminer quantitativement, par colorimétrie la 
présence de dépôts calciques par les cellules de la lignée osseuse. 
 
	  	  4-1-7- Test de l’ALAMAR BLUE 	  
   La technique à l’Alamar Blue est basée sur la coloration de cet indicateur en présence d’un 
métabolisme cellulaire (potentiel d’oxydoréduction). Le test de l'Alamar Blue® est un test 
subléthal très sensible. Le principe est basé sur la diffusion passive de la résazurine dans les 
cellules ou elle est réduite par les enzymes mitochondriales. Cette réduction entraîne un 
changement de couleur qu'il est possible de mesurer par spectrophotométrie et 
fluorescence. 
 
4-2- Microscopie optique 
 
      Les observations cellulaires ont été réalisées sous différents microscopes optiques 
équipés d’une caméra CCD : 
- Un microscope droit Nikon Optiphot 2 
- Un microscope inversé Zeiss Axiovert 25 
- Un microscope droit Nikon Eclipse 80i 
- Un microscope droit Leica DM 5500B. 
Les observations ont été réalisées aux grossissements suivants : x2, x2.5, x4, x10, x20 
et x40. Elles ont été faites en lumière blanche et en microscopie à fluorescence. 
 
  Certains échantillons ont été observés en microscopie confocale grâce au microscope 
confocal TCS SP5 (Leica, Wetzlar, Germany). 
 
4-3- Photon Imager : observation des cellules transfectées par la luciférase 
et protéine td-Tomato 
 
           La présence et la prolifération des cellules  transfectées par la luciférase et la 
protéine td-Tomato ont été observées in vitro et in vivo en temps réel grâce au photon 
imageur caméra CCD (Biospace®, Paris). Le photon imageur fonctionne en mode 
bioluminescence ou fluorescence. 
            La bioluminescence est une technique non invasive qui permet d’observer des 
cellules implantées chez l’animal. Après injection du substrat, la luciférine va former un 
complexe instable avec la luciférase et va s’oxyder ce qui provoque l’émission d’un photon. 
La production de luminescence par les cellules va être détectée et quantifiée grâce à un 
capteur photonique. Cette technique permet de suivre les cellules dans le temps avec une 
intensité de luminescence qui sera proportionnelle au nombre de cellules présentes sur le 
site. 
 Pour le suivi in vitro, la luciférine (Beetle Luciferin, Promega) était additionnée  au milieu de 
culture (3µg/ml) puis les boites de culture étaient positionnées dans le photon imager. La 
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quantification démarrait juste après l’ajout du substrat. Les résultats correspondaient aux 
valeurs mesurées lorsque le signal était optimal et stable pendant au moins 3 minutes 
consécutives. Pour le suivi in vivo, les souris ont été anesthésiées à l’isofluorane, rasées au 
niveau de la tête puis 100µl/ml de luciférine étaient injectés en intrapéritonéal avant 
l’acquisition des images. Les souris ont été placées dans une enceinte spécifique munie 
d’une vitre sur le dessus afin de laisser passer la lumière et de 5 emplacements (berceaux) 
pour les souris. Le signal était quantifié sur 30 secondes autour du plateau d’émission. Les 
valeurs étaient exprimées en photons/secondes/stéradian (p/s/Sr) à l’aide des logiciels 
Photo-Acquisition® et 3D Vision® (Biospace®). 
 
         La fluorescence est également une technique d’observation non invasive permettant le 
suivi des cellules implantées chez l’animal. Les animaux étaient anesthésiés par inhalation 
d’isofluorane et rasés afin de s’affranchir de l’auto-fluorescence émise par le poil. Les souris 
étaient placées dans l’enceinte spécifique décrite ci-dessus. Pour le suivi in vivo, la 
fluorescence était mesurée grâce à une longueur d’onde d’excitation de 540nm et  
d’émission de 590nm. Le temps d’acquisition des images était de 10 secondes. Les mesures 
étaient réalisées chaque semaine pendant 5 semaines ou 2 mois selon les expérimentations. 
 
5- MODÈLE ANIMAL, TECHNIQUES CHIRURGICALES ET MÉTHODES 
D’OBSERVATION DE LA RECONSTRUCTION TISSULAIRE 
 
5-1- Modèle animal  
 
    Le défaut osseux de taille critique de calvaria est un modèle de réparation validé chez la 
souris (Aalami et al 2004, Gupta et al 2008). Ce modèle animal présente l’intérêt dans notre 
étude d’être adapté pour la micro-impression d’éléments biologiques in situ. La calvaria reste 
un modèle de choix en ingénierie tissulaire osseuse pour évaluer l’effet des biomatériaux 
(Robinson et al 1995, Kamakura 1999, Schlegel et al 2006, Findikeioglu et al 2009, Park et 
al 2009) et des cellules (Breitbart et al 1998, Tsuchida et al 2003, Cowan et al 2004, Degano 
et al 2008) sur la réparation osseuse.  
 
 
5-2- Techniques chirurgicales 
5-2-1- Animaux 
 
    Les souris choisies pour ces expérimentations in vivo étaient des OF1 mâles et des Balb/c 
femelles âgées de 8 à 12 semaines au moment de la chirurgie. Ces souris sont des animaux 
immunocompétents. 
5-2-2-   Anesthésie 
 
     L’anesthésie pour la création de défauts de taille critique et l’impression d’éléments 
biologiques sur la calvaria a été réalisée par une injection intra-péritonéale. La solution 
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anesthésique utilisée était un mélange de 1ml Kétamine (Imalgen®) et de 0,6 ml Xylazine 
(Rompun® 2%)  pour un volume final de 5ml  (complété avec du NaCl 0,5%  w/v).   
 
   Pour l’acquisition des images grâce au photon imager, les souris ont été anesthésiées par 
inhalation d’isofluorane (5% à 200µl/minute pour l’induction puis 0,6% à 200µl/minute pour 
l’entretien). 
 
5-2-3-  Etude préalable pour déterminer le diamètre d’un défaut de taille critique 	  
   Trois groupes ont été constitués : 	   -­‐ un groupe de trois souris sur lesquelles deux défauts osseux latéraux (technique 
chirurgicale décrite ci-dessous) de diamètre 2,3mm (n=6) ont été réalisés sur les os 
pariétaux, -­‐ un groupe de trois souris sur lesquelles deux défauts osseux latéraux de diamètre 
3,3mm (n=6) ont été réalisés sur les os pariétaux, -­‐ un groupe de trois souris sur lesquelles deux défauts osseux latéraux de diamètre 
4,5mm (n=6) ont été réalisés sur les os pariétaux. 
	  
5-2-4- Création de défauts osseux de taille critique 
 
      Les têtes des souris ont été préalablement rasées puis une désinfection cutanée à la 
povidone iodée (Bétadine®) a été réalisée. Une incision médiane  sagittale (lame 15 de 
bistouri) a été pratiquée de l’aplomb des yeux à l’aplomb des oreilles puis la peau et le 
périoste ont été délicatement écartés  à l’aide d’un décolleur avant de réaliser les défauts 
osseux. Les défauts osseux ont été réalisés à l’aide d’un trépan Helmut Zepf 
(Praxisl’instrumentiste, Paris) de 3,3mm de diamètre externe monté sur un micromoteur (800 
tours/minutes) sous irrigation constante de NaCl (0,5% w/v). Deux défauts osseux latéraux 
ont été réalisés sur les os pariétaux de part et d’autre et à distance du sinus sagittal médian 
supérieur (Figure 30). La chirurgie a également été réalisée à distance des sutures 
osseuses. Cette chirurgie a été réalisée délicatement par étapes afin de ne pas léser la dure-
mère. Le fragment osseux a été déposé à l’aide d’une pince très fine. Puis le site opératoire 
a été nettoyé avec du NaCl 0,5%. 
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                     Figure 30 : Défauts osseux de taille critique 3,3mm droit et gauche. 
 
5-2-5-     Implantation et sutures 
 
     Les biomatériaux implantés (hydroxyde de calcium ou composite collagène-
hydroxyapatite) ont été directement déposés sur la dure-mère soit à la pipette ou par 
impression laser selon les expérimentations. L’impression des cellules a été réalisée grâce 
au laser avec deux motifs différents : un disque et un anneau. 
  Les plaies ont été suturées avec un monofil synthétique non résorbable en polyamide 
FILAPEAU® ou au vicryl® 4/0 ou 5/0, selon les expérimentations, avec des points séparés. 
 
5-2-6-    Sédation de la douleur post-chirurgicale 
 
          Après les chirurgies au niveau de  la calvaria, les souris ont reçu une injection intra-
péritonéale de Buprénorphine (Vetergesic®) afin de réaliser une sédation de douleur 
(3µg/souris mélangés dans 100µl de PBS 1X). 
 
5-2-7-    Sacrifice 
   
       Le sacrifice des animaux a été réalisé par inhalation de CO2 ou par  
dislocation cervicale selon les expérimentations. 
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5-3- Histologie 
 
5-3-1-  Prélèvement et fixation des échantillons 
 
              Les têtes ont été prélevées et fixées dans une soultion de paraformaldéhyde à 4%, 
à 4°C pendant 7 jours. Les échantillons (calvariae) ont été orientés puis inclus en paraffine 
après décalcification. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                     Figure 31 : Préparation des échantillons avant inclusions dans la paraffine. 
 
 
5-3-2- Histologie en paraffine sur échantillons décalcifiés 
 
              L’histologie sur échantillons décalcifiés permet l’observation de la composante 
cellulaire des tissus mais ne permet pas l’étude de la morphologie générale des tissus 
calcifiés. 
 
              Après la fixation avec le paraformaldéhyde à 4%, les échantillons ont été 
déshydratés dans des bains d’éthanol de concentration croissante (70, 80, 90 et 100%) puis 
ils ont été décalcifiés pendant 12 heures dans une solution de décalcifiant osseux 
(décalcifiant osseux Bayer® réf 70033, France). Ils ont ensuite été découpés au bistouri et 
marqués avec de l’encre de chine afin de les orienter avant leur inclusion dans la paraffine. 
Des coupes de 10µm d’épaisseur ont été réalisées au microtome puis ont été colorées avec 
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de l’hématéine-éosine-safran (HES). Les coupes ont été observées au microscope 
photonique (OPTIPHOT-2, Nikon, Japan).	  
 
5-3-3- Observation et acquisition des images 
 
           L’observation des coupes histologiques a été réalisée grâce à un microscope 
photonique à des grossissements variant de x2, x10, x20 et x40. L’enregistrement des 
images a été réalisé à l’aide du logiciel  Nikon NIS Eléments 3.1. 
 
5-4- L’imagerie par résonnance magnétique (IRM) 
 
                L’analyse  a été effectuée à l’aide d’un système horizontal 4,7T Biospec® 
(Brucker, Allemagne). Le système était équipé d’un gradient de 6cm avec une puissance 
maximale de 950mT/m et un temps optimal de 80µs. Les mesures ont été exécutées dans 
une cage dédiée à la souris comme résonateur de polarisation croisée, 25mm de diamètre et 
60 mm de long à une fréquence de 200,3MHz. 
   Les souris ont été anesthésiées avec 1,5  à 2 % d’isofluorane (Centravet, La Palisse, 
France) mélangé avec de l’air. Les souris étaient positionnées dans le champ magnétique 
(aimant), avec la tête placée au centre de la bobine (antenne) de la résonance magnétique 
nucléaire. 
   Les images 3D ont été réalisées avec le système d’imagerie TrueFISP. Le temps d’écho 
(TE) était de 3,2ms. Le temps de répétition (TR) était de 6,4ms. L’angle d’impulsion de radio-
fréquence était de 65°. L’étendue du champ de vue (FOV) était de 30x18x18mm. La 
dimension de la matrice était de : 256x96x96, avec une  résolution  de : 117x188 x188µm. 
L’orientation des coupes était coronale. La réception de la fréquence de la bande passante 
était de 195Hz/pixel.  
    Quatre magnitude d’image ont été acquises avec un différence spécifique dans la phase 
(ΔΦ ) entre les radio fréquence consécutives pulsées (ΔΦ = 180°, 0°, 90°, 270°).  Le nombre 
total des moyennes était égal à 24 (6 par magnitude d’images) résultant en un temps total 
d’acquisition de 23 minutes 26 secondes. 
 
5-5- Micro-scanner 
 
         Le micro-scanner permet d’observer la morphologie osseuse et également de 
quantifier les volumes osseux des échantillons. Il permet aussi de recueillir les paramètres 
de la micro-architecture osseuse. 
 
5-5-1- Acquisition et reconstruction 
 
        Le micro scanner (µCT) utilisé dans cette étude était le eXplore Locus, GE Healthcare® 
Biosciences. Le logiciel de reconstruction des images était le Recon Interface®. 
   Cette technique a été utilisée afin d’apprécier  l’évolution du contenu minéral osseux 
(CMO) des défauts de calvaria. 
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    Le temps d’exposition des échantillons était de 3 secondes par vue. Le nombre de vue 
était de 900. Le voltage du micro-scanner était de 80kV et l’intensité était de 60mA. 
L’angulation était de 360°. La taille du pixel (résolution) était de 15µm. 
    Les zones d’intérêts ont été reconstruites à partir du volume total avant les quantifications 
grâce au logiciel GEHC MicroView®. 
 
5-5-2- Reconstruction et quantification de la surface et du volume minéralisés 	  	  	  	  	  	  La quantification du volume osseux néoformé a été réalisée à l’aide d’un volume 3D 
représentant la région d’intérêt. Le volume étudié était un cylindre dont le diamètre variait de 
2.3mm, 3.3mm ou 4.5mm selon les expérimentations et l’épaisseur était de 0.5mm. Le 
cylindre était placé au centre de chaque défaut osseux ce qui nous a permis de quantifier la 
région d’intérêt. Le cylindre correspondait à la forme de chacun des défauts osseux. 
 
 
 
Figure 32 : Image 3D d’un défaut osseux de 2,3mm de diamètre avec un cylindre de 2,3mm de diamètre et 0,5mm 
d’épaisseur placé au centre du défaut.  
 
 
 
 
 
Figure 33 : Image 3D d’un défaut osseux de 3,3mm de diamètre avec un cylindre de 3,3mm de diamètre et 0,5mm 
d’épaisseur placé au centre du défaut.  
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Figure 34 : Image 3D d’un défaut osseux de 4,5mm de diamètre avec un cylindre de 4,5mm de diamètre et 0,5mm 
d’épaisseur placé au centre du défaut.  
 
 
Figure 35 : Image 3D d’un défaut osseux de 3,3mm avec un cylindre de 1,5mm de diamètre et 0,5mm d’épaisseur placé 
au centre du défaut. 
 
 
 5-6- Analyses statistiques 
 
    Les résultats quantitatifs obtenus au micro-scanner, en fluorescence et en 
bioluminescence ont été analysés statistiquement lorsque le nombre d’échantillons le 
permettait. 
    Les tests ont été réalisés avec les logiciels MedCalc®, GraphPad® et XLSTAT®. La 
comparaison des résultats pour des échantillons appariés a été réalisée avec le test 
Wilcoxon, le test  t de Student et pour les échantillons non appariés avec le test U de Mann-
Withney. Le seuil de significativité était fixé à 5%. 	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RÉSULTATS 
1-  IMPRESSION D’UNE ENCRE D’UNE SOLUTION NANO-CRISTALLINE 
D’HYDROXYAPATITE PAR LASER (LAB) 
 
 Une encre d’hydroxyapatite a été réalisée spécifiquement pour une impression in vivo 
dans des défauts de calvaria de souris. Cette encre a été caractérisée avant et après 
impression.  
 
1-1- Synthèse et caractérisation de la solution nano-cristalline 
d’hydroxyapatite 
 
    La technique utilisée pour la synthèse de la solution nano-cristalline d’hydroxyapatite 
(nHA) était une précipitation humide ASHAR 149. Le matériau a ensuite été déshydraté afin 
de le caractériser au niveau physico-chimique. Le rendement de la réaction était de 96% 
(constituant le ratio entre la masse mesurée et la masse théorique). 
 
1-1-1- Observation morphologique de la nHA 
 
1) Examen par microscopie à balayage (MEB) 
 
    L’observation en microscopie électronique à balayage à un grossissement de 20000 x met 
en évidence la présence d’agrégats qui ne permettent pas de distinguer les nano-cristaux 
d’hydroxyapatite (figure 36). 
 
                                                         Figure 36 : Observation au MEB de la poudre nHA montrant des amas de nHA. 
 
2) Examen par microscopie électronique à transmission (MET) 
 
      L’observation  au microscope électronique à transmission  
à un grossissement x 180 000 a mis en évidence la présence  des nano-cristaux 
d’hydroxyapatite qui apparaissent sous la forme d’aiguilles de 50 à 100nm de long  (figure 
37).  
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                                                                            Figure 37 : Observation par MET de la poudre de nHA 
                                                        montrant les cristaux d’hydroxyapatite. 
 
 
 
        La micro-analyse X par MET a montré un rapport Ca/P de 1.67 (figure 38). 
 	  	  
                                                                              Figure 38 : Microanalyse X par MET  
                                                                     montrant un rapport  Ca/P de 1.67. 
 
 
 
 1-1-2-  Caractéristiques chimiques de la poudre de nHA imprimée et non     
imprimée 
 
1) Spectroscopie Infra-Rouge à Transformée de Fourier (FTIR) 
 
 
         Les vibrations caractéristiques des fonctions hydroxyle et phosphate ont été étudiées 
en spectroscopie infra rouge à transformée de Fourier. Les fonctions hydroxyles ont été mise 
A: Impressions par LAB en 2 Dimensions
Les impressions en 2D ont été réalisées à partir d'encres ayant un intérêt en ingénierie 
tissulaire osseuse. Les encres ont été préparées spécifiquement pour cette application, puis 
elles ont été caractérisées avant et après impression.
Tout d'abord une encre d'hydroxyapatite nano-critalline a été synthétisée et caractérisée au 
niveau chimique et biologique. Nous avons ensuite déterminé les paramètres d'impression de 
cette encre et  nous avons obtenu une résolution minimale de 60µm. De plus,  nous avons 
montré que les propriétés physico-chimiques et biologiques du matériau n'étaient pas affectées 
par le processus d'impression par LAB.
Ensuite, des encres de cellules ont été préparées à partir de plusieurs types cellulaires et la 
survie des cellules après impression a été évaluée. Nous avons imprimé des cellules primaires 
ADSC et HOP et des cellules de lignée MG63 et E&hy926. Certains paramètres d'impression 
ayant une influence sur la survie cellulaire ont été plus spécifiquement étudiés. Il s'agissait de 
l'énergie  laser  utilisée,  de la  viscosité  de l'encre  et  de  la  nature et  l'épaisseur  du substrat 
receveur.
Ces étapes préliminaires de préparation des encres et les premières impression en 2D sont des 
étapes nécessaires pour ensuite de réaliser des structures plus complexes associant plusieurs 
encres en 2D ou en 3D.
 1. IMPRESSIONS D'HYDROXYAPATITE EN 2D
 1.1. Synthèse et caractérisation de l'hydroxyapatite nanocristalline
L'objectif de cette étape préliminaire était de synthétiser une hydroxyapatite nano-cristalline 
et de la caractériser au niveau physico-chimique et biologique. La finalité de cette synthèse 
était de préparer une encre pour réaliser des impressions par LAB.
La  méthode  utilisée  pour  la  synthèse  d'hydroxyapatite  nano-cristalline  (nHA)  était  la 
précipitation  humide  (149) puis  le  matériau  a  été  déshydraté  pour  les  caractérisations 
physicochimiques. Le rendement de la réaction était de 96 % (ratio entre masse mesuré et 
masse théorique).
L'examen morphologique par MET a permis d'observer des cristaux en forme de bâtonnets de 
50 à 100nm de long. De plus la mi ro- nalyse X par MET a évélé un rapport Ca/P de 1.67 
(Figure 28).
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Figure 28: Observation par MET de la poudre de nHA (a: Examen morphologique 
des cristaux; b: Microanalyse X montrant un rapport P/Ca de 1.67)
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en évidence à 3568 cm-1 et les fonctions phosphates étaient observées à 960cm-1 (ν1 PO43-), 
1033cm-1 (ν3 PO43-), 570cm-1 et 601cm-1 (ν4 PO43-), dans la région de l’eau. L’impression 
laser ne modifie pas le profil du spectre (Figure 39). 
 
 
                                                                   Figure 39 : FTIR montrant la caractérisation de la poudre nHA 
                                                 avant et après impression par laser. L’impression laser ne 
                                                 modifie pas l’allure du spectre. 
 
 
2)	  Diffraction	  par	  rayon	  X	  (DRX)	  
 
       L’examen en DRX de la poudre de nHA a montré un spectre compatible avec une 
hydroxyapatite carbonatée  [Ca10 (PO4)3 (CO3)0,01 (OH)1,3], avec des paramètres de maille 
hexagonale (a=9.44Å; c = 6.88Å) (Figure 39). La fiche JCPDS n° 9-432 était la plus proche 
du matériau étudié. L’impression laser ne modifie pas la cristallinité de l’hydroxyapatite 
(Figure 39). 
     Nous avons donc mis en évidence la présence d’une hydroxyapatite carbonatée (Figures 
39 et 40). 
 
                                
Figure 40 : DRX montrant la caractérisation de la poudre de nHA avant et après impression par laser. L’impression 
laser ne modifie pas le spectre de DRX. 	  	  	  	  	  	  
L'examen de la poudre en DRX a montré un spectre compatible avec une hydroxyapatite 
carbonatée[Ca10 (PO4)3  (CO3)0,01  (OH)1,3],  avec  des  paramètres  de  maille  hexagonale 
(a=9.44 Å; c = 6.88 Å) (Figure 29). La fiche JCPDS la plus proche du matériau analysé était 
la N° 9-432.
Des  vibrations  spécifiques  aux  fonctions  phosphate  et  hydroxyle  ont  été  observées  en 
spectroscopie infra rouge. Les fonctions phosphates étaient présentes à 960 cm−1  (ѵ1 PO43−), 
1033 cm−1 (ѵ3 PO43−), 570 cm−1 et  601 cm−1 (ѵ4 PO43−) et les fonctions hydroxyles ont été 
observées à 3568 cm−1, dans la région de l'eau. De plus des fonctions carbonate ont été mises 
en évidence à 1420 cm−1 (  ѵ3 CO32−) et (  2ѵ  CO32−).  Nous étions donc en présence d'une 
hydroxyapatite carbonatée (Figure 29).
La  caractérisation biologique  in  vitro a  été  faite  avec  des  cellules  MG63 cultivées  sur  la 
poudre  stérilisée. Les  résultats  du  test  de  viabilité  (Live/Dead)  et  des  observations  de  la 
morphologie des cellules en contact avec le matériau (MEB) ont révélé une forte affinité des 
cellules MG63 pour la nHA après 12 jours de culture. La phosphatase alcaline était exprimée 
dès le 3e jour sur les cellules cultivées en présence de la poudre de nHA. Le test au MTT a 
montré que les cellules conservaient leurs capacités de prolifération pendant les 6 jours de 
culture (Figure 30).
67
Figure 29: Caractérisation de la nHA avant et après 
impression par LAB (a: FTIR; b: DRX)
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observées à 3568 cm−1, dans la région de l'eau. De plus des fonctions carbonate ont été mises 
en évidence à 1420 cm−1 (  ѵ3 CO32−) et (  2ѵ  CO32−).  Nous étions donc en présence d'une 
hydroxyapatite carbonatée (Figure 29).
La  caractérisation biologique  in  vitro a  été  faite  avec  des  cellules  MG63 cultivées  sur  la 
poudre  stérilisée. Les  résultats  du  test  de  viabilité  (Live/Dead)  et  des  observations  de  la 
morphologie des cellules en contact avec le matériau (MEB) ont révélé une forte affinité des 
cellules MG63 pour la nHA après 12 jours de culture. La phosphatase alcaline était exprimée 
dès le 3e jour sur les cellules cultivées en présence de la poudre de nHA. Le test au MTT a 
montré que les cellules conservaient leurs capacités de prolifération pendant les 6 jours de 
culture (Figure 30).
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Figure 29: Caractérisation de la nHA avant et après 
impression par LAB (a: FTIR; b: DRX)
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1-2- Défaut de taille critique  	  
   L’objectif de cette étude était de déterminer le diamètre minimal du défaut entrainant une 
lésion de taille critique chez la souris. 
 
1-2-1- Défauts de diamètre 4,5mm 
1) Chirurgie : création de défauts osseux de 4,5mm de diamètre 	  
    Immédiatement après la réalisation de défauts osseux de 4,5mm sur trois souris adultes 
femelles âgées de 12 semaines  (n=6), l’inspection visuelle nous a montré que la dure mère 
n’a pas été lésée sur chacune des souris. Le diamètre du défaut recouvrait presque 
entièrement l’os pariétal (photo 1). 	  
	  
Photo 1 : Défauts osseux bilatéraux de 4,5mm de diamètre. 
2) Micro-scanner 	  
    Des reconstructions tridimensionnelles ont été réalisées  1 mois et 3 mois après la 
chirurgie. Les images du micro scanner n’ont pas révélées de signe radiologique de 
cicatrisation osseuse 1 mois et 3 mois après la chirurgie (figure 41).	  	  	  
 
                    (a)                                                                                  (b) 
Figure 41 : Image de reconstruction 3D de défauts osseux de 4,5mm de diamètre 1 mois et  3 mois après la chirurgie. 	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3) Histologie 	  
    L’analyse en histologie décalcifiée n’a pas mis en évidence de réparation osseuse sur les 
échantillons étudiés à 1 et 3 mois (figure 42). Nous avons mis en évidence la présence de 
tissu fibreux peu cellularisé au niveau des défauts. Nous n’avons pas observé de 
cicatrisation osseuse spontanée dans les défauts osseux de 4,5mm de diamètre.	  	  	  	  
 
(a)                                                                                                   (b)  
Figure 42 : Observation au microscope photonique d’une coupe histologique (coloration HES-grossissement x2) d’un 
défaut de calvaria de 4,5mm de diamètre 1 mois (a) et 3 mois (b) après la chirurgie. Il n’y a pas de régénération 
osseuse et le défaut est comblé par un tissu fibreux. 
 
 
4) Analyse statistique 	  	  	  	  	  	  	  L’analyse statistique (test U de Mann Whitney) des résultats a montré que entre : 
 
- J0 et 1 mois, le volume osseux  reconstruit n’est pas significatif (p=0,525).  
 
- J0 et 3 mois, le volume osseux reconstruit n’est pas significatif (p=1).  
 
- 1 mois et 3 mois, le volume osseux reconstruit n’est pas significatif (p=0,403).  
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Figure 43 : Quantification du volume osseux reconstruit dans le volume total de la zone  d’intérêt (BV/TV)  1mois et 
3  mois après la création de défauts de 4,5mm de diamètre. (ns : différence non significative) 
 
   CONCLUSION : après 1 et  3 mois de cicatrisation il n’y a pas de régénération osseuse 
pour des défauts de calvaria de 4,5mm de diamètre. 
 
 
 
 
 
1-2-2- Défaut de diamètre 3,3mm 
 
1) Chirurgie : création de défauts osseux de 3,3mm de diamètre 
 
    Immédiatement après la réalisation de défauts osseux de 3,3mm sur trois souris adultes 
femelles âgées de 12 semaines  (n=6), l’inspection visuelle a montré que la dure mère n’a 
pas été lésée sur chacune des souris. Le diamètre du défaut recouvrait une plus grande 
surface de l’os pariétal (photo 2). 
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Photo 2 : Défauts osseux bilatéraux de 3,3mm de diamètre. 
 
    L’intégrité de la dure mère était confirmée par la présence de vaisseaux sanguins intacts 
et l’absence d’écoulement de fluide  cérébro-spinal. 
 
2) Micro-scanner 	  	  	  	  	  	  	  Des reconstructions tridimensionnelles ont été réalisées  1 mois et 3 mois après la 
chirurgie. Les images du micro scanner n’ont pas révélé de signe radiologique de 
cicatrisation osseuse à 1 mois et 3 mois après la chirurgie (figure 44). 
                   
(a)                                                                                                       (b) 
Figure 44 : Images de reconstructions 3D de défauts osseux de 3,3 mm de diamètre 1 mois (a) et 3 mois (b) après la 
chirurgie. Aucune régénération osseuse n’est observée. 
 
3) Histologie 	  
    L’analyse en histologie décalcifiée n’a pas mis en évidence de réparation osseuse sur les 
échantillons étudiés à 1 mois et 3 mois après la chirurgie (Figure 45). Le défaut est comblé 
par une fine couche de tissu fibreux. A plus fort grossissement, le tissu fibreux est lâche, 
pauvre en fibres collagène et en cellule. La dure mère était intacte sur tous les échantillons 
observés. Nous n’avons pas observé de cicatrisation osseuse spontanée. 
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(a) x2                                                                                                   (b) x2 
 
 
 
 
 
(c) grossissement 10 
Figure 45 : Observation au microscope photonique d’une coupe histologique (coloration HES- grossissement x2) d’un 
défaut de calvaria de 3,3mm de diamètre 1 mois (a) et 3 mois (b) après la chirurgie. Il n’y a pas de régénération 
osseuse et le défaut est comblé par un tissu fibreux très fin. A plus fort grossissement à 1 mois (c) la fibrose apparaît 
lâche et pauvre en cellules. 	  
4) Analyse statistique 	  	  
L’analyse statistique (test U de MannWhitney) des résultats a montré que entre :  
 
-   J0 et 1 mois, le volume osseux  reconstruit n’est pas significatif (p=1).  
-   J0 et 3 mois, le volume osseux  reconstruit n’est pas significatif (p=0,518).  
           -   1 mois et 3 mois, le volume osseux  reconstruit n’est pas significatif  
               (p=0,095).   
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Figure 46 : Quantification du volume osseux reconstruit dans le volume total de la zone d’intérêt (BV/TV)  1mois et 
3  mois après la création de défauts de 3,3mm de diamètre. (ns : différence non significative) 
 
   CONCLUSION : après 1 et  3 mois de cicatrisation il n’y a pas de régénération osseuse 
pour des défauts de calvaria de 3,3mm de diamètre. 
 
 
1-2-3- Défaut de diamètre 2,3mm 
1) Chirurgie : Création de défauts osseux de 2,3mm de diamètre 
 
   Immédiatement après la réalisation de défauts de 2,3mm sur trois souris (n=6), l’inspection 
visuelle nous a montré que la dure mère n’a pas été lésée sur chacune des souris. Le 
diamètre du défaut ne recouvrait qu’une partie de l’os pariétal (photo 3). 
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  Photo 3 : Défauts osseux bilatéraux de 2,3mm de diamètre sur calvaria de souris. 
 
    L’intégrité de la dure mère était confirmée par la présence de vaisseaux sanguins intacts 
et l’absence d’écoulement de fluide  cérébro-spinal. 
2) Micro-scanner 	  	  	  	  Des reconstructions tridimensionnelles ont été réalisés à 1 mois et 3 mois après la 
chirurgie. Les images du micro scanner ont révélé des signes radiologiques de cicatrisation 
osseuse à 3 mois avec une diminution du diamètre du défaut osseux (figure 47). 
 
 
                                (a)                                                                      (b) 
Figure 47 : Images de reconstruction 3D de défauts osseux de 2, 3mm de diamètre à 1 mois (a) et à 3 mois (b) après la 
chirurgie. A 3 mois les défauts paraissent partiellement reconstruits. La reconstruction semble se faire par les bords 
des défauts.   
   
3) Histologie 	  
    L’analyse en histologie décalcifiée a montré qu’une cicatrisation osseuse spontanée avait 
débuté au 1er mois post-chirurgical et se poursuivait au 3ème mois. Après 3 mois de 
cicatrisation, nous avons pu observé de l’os néoformé notamment au niveau des bords des 
défauts. A plus fort grossissement, nous pouvons mettre en évidence la présence de 
vaisseaux au niveau des zones de réparation osseuse (figure 49). La dure mère était intacte 
sur tous les échantillons observés. 
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(a)                                                                                                   (b) 
Figure 48 : Observation au microscope photonique d’une coupe histologique (coloration HES-grossissement x2) d’un 
défaut de calvaria de 2,3mm de diamètre  1 mois (a) et  mois (b) après la chirurgie. A trois mois, la taille du défaut 
semble se réduire. Au centre des défauts, nous observons un tissu fibreux néoformé.  	  	  	  
 
Figure 49 : Observation au microscope photonique d’une coupe histologique (coloration HES-grossissement x20) d’un 
défaut de calvaria de 2,3mm de diamètre  1 mois (a) et 3 mois (b) après la chirurgie. En bordure du défaut on observe 
un tissu fibreux riche en collagène et en fibroblastes. Ce tissu contient à proximité de l’os de nombreux vaisseaux. 
4) Analyse statistique 	  	  
L’analyse statistique (test U de Mann Whitney) des résultats a montré que entre :  
 
-   J0 et 1 mois, le volume osseux  reconstruit est significatif (p=0,018).  
-  Entre J0 et 3 mois, le volume osseux  reconstruit est significatif (p=0,01).  
-  Entre 1 mois et 3 mois, le volume osseux  reconstruit est significatif (p=0,008).   
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Figure 50 : Quantification du volume osseux reconstruit dans le volume total de la zone d’intérêt (BV/TV)  1mois et 
3  mois après la réalisation de défauts de 2,3mm de diamètre. Le volume reconstruit augmente avec le temps. (* : 
différence significative, p<0,05 ; ** : différence significative, p<0,01%) 
 
 
 
   CONCLUSION : après 1 et  3 mois de cicatrisation on a observé une régénération partielle 
des défauts de 14% à 1 mois et 69% à trois mois. 
 
 
1-3- Impression d’une encre d’hydroxyapatite 	  
1-3-1- Impression d’une encre de nHA in vitro sur lames de verre 	  
    Pour la conception de structures tridimensionnelles par une technique de fabrication 
« couche par couche », un substitut osseux a été réalisé avec de l’encre de nHA imprimée 
par laser en couches superposées. Trente couches successives d’encre de nHA ont été 
imprimées et superposées. Le motif était un disque scanné de 1,8mm de diamètre. 
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                           Figure 51 : Lame donneuse après impression d’un disque  
                                        Scanné de 1,8mm de diamètre observée en microscopie  
                                        photonique à un grossissement x2.5 OPTIPHOT-2, Nikon®. 
  
 
 
    L’impression de la solution de nHA a permis d’obtenir un disque d’environ 3mm de 
diamètre (30 couches). La solution s’est étalée après impression sur ses parties latérales en 
raison de sa fluidité (Figures 52 et 53). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
    
 
 
Figure 52 : Lame donneuse après impression                                          Figure 53 : Lame donneuse après 
de 5 couches d’encre de nHA au                                                                impression de 30 couches d’encre  
Grossissement x2.5.                                                                                     de nHA au grossissement x2.5. 
 
 
1-3-2- Impression d’une encre de nHA in vivo et in situ chez la souris OF-1 
   
   L’objectif principal de cette étude était de montrer la faisabilité in vivo de l’impression laser 
de nHA dans des défauts de calvaria murins. Les objectifs secondaires étaient d’une part de 
montrer les éventuels effets du laser (1064nm) sur le cerveau de la souris exposé aux 
irradiations dans les conditions d’impression les plus délétères et d’autre part d’évaluer la 
réparation osseuse après impression d’une encre de nHA in situ  et in vivo sur des défauts 
osseux de taille critique réalisés au niveau de la calvaria. 
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1) Etude IRM et histologique de l’effet du laser sur les défauts de calvaria 
 
    
    La première étape a été de concevoir un portoir de stéréotaxie pour accueillir la souris 
dans la station de travail. 
 
 
 
Figure 54 : Portoir de stéréotaxie pour la souris. 
 
    Une étude préliminaire a été réalisée sur 6 souris OF-1 mâles afin d’évaluer les éventuels 
effets du laser (longueur d’onde 1064nm) sur le tissu nerveux (encéphale et méninges). 
L’irradiation (côté test) a été directement focalisée sur la dure-mère à une distance de 
1500µm. Le côté controlatéral n’a pas été irradié et a servi de contrôle négatif. Le suivi in 
vivo de ces souris par IRM a mis en évidence la présence d’une inflammation du côté irradié 
à 1 semaine (figure 55(a)) comparable à celui du côté non irradié. L’inflammation s’est 
résorbée progressivement à 15 jours (figure 55(b)) et a disparu à 21 jours (figure 55(c)). 
 
 
          (a)                                                       (b)                                                       (c) 
Figure 55 : Suivi de l’inflammation par IRM au niveau de la dure mère après une irradiation laser ciblée au niveau 
des défauts osseux à 1 semaine (a), 15 jours (b) et 21 jours (c). ). L’oedème caractérisé par un hypersignal a 
disparu au bout de 3 semaines. 
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   Après sacrifice des animaux, l’observation de la dure mère en histologie décalcifiée 
(coloration HES) n’a montré pas montré d’inflammation ou de nécrose dans les tissus 
nerveux (coté test et contrôle) à 1 semaine et 1 mois. La présence de myofibroblastes a été 
observée dans les défauts osseux (coté test et contrôle) à 1 semaine et à 1 mois. Le tissu 
osseux n’a pas montré d’inflammation ou de nécrose (coté test et contrôle). Aucune 
reconstruction osseuse n’a été observée. 
 
              
 
Figure 56 : Observation au microscope photonique d’une coupe histologique (coloration HES-grossissement x2) d’un 
défaut de calvaria de 4mm de diamètre  1 mois après la chirurgie et l’irradiation laser. Il existe un tissu fibreux, non 
inflammatoire dans les défauts de calvaria. Ce tissu est comparable à celui observé en l’absence d’irradiation laser. 
 
 
 
      CONCLUSION : L’irradiation laser ne semble pas entrainer de lésions tissulaires 
susceptibles d’interférer avec la régénération des défauts de calvaria. 
 
2) Mise au point des conditions d’impression in vivo de nHA 
 
   Pour les impressions de nHA, l’encre utilisée a été stérilisée aux UV pendant 30 minutes. 
Les défauts osseux bilatéraux au niveau des calvariae ont été réalisés sur la souris dans les 
conditions décrites précédemment. La cartouche a été enduite d’encre de nHA (coir chapitre 
matériel et méthodes). Une attention particulière dans le positionnement des défauts osseux 
était nécessaire de manière à ce qu’ils soient placés sous la cartouche donneuse. La 
séquence de bio-impression in vivo était la suivante : 
 
- La souris était placée sur son portoir puis positionnée sur des platines de translation 
motorisées (x,y,z) dans la station de travail. 
- Grâce au système de vidéo, les défauts osseux étaient visualisés et focalisés par 
translation du portoir selon l’axe z. Ainsi, la surface de la dure-mère était enregistrée 
dans le logiciel comme la position du substrat selon l’axe z. Le centre du défaut était 
ensuite ciblé au moyen de l’écran tactile entrainant la translation du portoir de la souris 
selon les axes (x,y). 
- Le motif (disque de 1.8mm de diamètre) a été crée avec le logiciel et couplé avec les 
paramètres du laser (Puissance et fréquence), la vitesse d’impression et la distance 
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séparant la dure-mère de la lame donneuse (entrefer). Dans cette étude, en accord 
avec les expérimentations précédentes d’impression de nHA (Guillemot et al 2009), 
l’énergie laser était de 12µJ par impulsion (avec un diamètre de spot de 40µm), la 
fréquence était de 5kHz, la vitesse des scanners était de 200 mm s-1 et la distance 
d’impression était de 1500µm. 
- L’impression 3D a été réalisée en répétant ce motif 30 fois dans un des défauts osseux 
(test) tandis que le défaut controlatéral était laissé vide (témoin négatif). Entre chaque 
impression du motif, le portoir a été automatiquement déplacé d’une distance égale à la 
distance entre les deux motifs imprimés sur la lame donneuse. Avant l’impression de 
chaque nouvelle couche de nHA, le portoir de la souris était baissé de 20µm 
correspondant à l’épaisseur d’une couche de nHA. 
- A la fin de la séquence d’impression, le portoir était descendu à une distance suffisante 
pour éviter tout contact entre la souris et la cartouche d’encre (lame donneuse). 
 
 
3) Etude de la régénération osseuse de défauts de calvaria comblé de nHA imprimé 
par laser in vivo. 	  
     
   Trente souris adultes ont été choisies pour cette étude. Les animaux ont été sacrifiés à J7 
(n=10), 1 mois (n=10) et 3 mois (n=10). Les méthodes d’analyse choisies étaient l’IRM, le 
micro-scanner et des coupes histologiques décalcifiées (coloration HES).  
   Les observations macroscopiques réalisées à la fin de l’expérimentation ont montré la 
présence de nHA imprimé au niveau des défauts. Ce résultat a confirmé la faisabilité de 
l’impression in situ et in vivo chez la souris. 
   Le suivi de l’inflammation du tissu nerveux après impression d’une encre de nHA a montré 
une inflammation de même intensité que celle observée sur les échantillons irradiés par le 
laser (Figure 57). L’observation des images IRM après impression de l’encre de nHA a 
montré la présence d’un œdème (masses blanches) dans la zone des défauts osseux. 
L’œdème présent à J7, s’est résorbé progressivement à J15 pour disparaître à 1 mois. 
 
 
            (a)                                                      (b)                                                      (c) 
 
Figure 57 : Suivi de l’inflammation par IRM au niveau de la dure mère après impression d’une solution nano cristalline 
d’hydroxyapatite au niveau des défauts osseux à 1 semaine (a), 15 jours (b) et 1 mois (c). L’oedème caractérisé par un 
hyper signal se résorbe progressivement. 
 
 
Les coupes histologiques décalcifiées ont révélé que le matériau était présent au contact de 
la dure-mère du coté test (figure 58(a)) après 1 semaine. Cette observation montre que le 
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nHA a bien été imprimé. En revanche, du nHA a été observé du côté témoin, mais à distance 
de la dure-mère. Ceci peut s’expliquer par une probable migration de la solution après 
impression (figure 58(b)). Après 1 mois de cicatrisation, de l’os néoformé et immature et des 
agrégats de nHA à l’intérieur de macrophages étaient observés du coté test alors que du 
tissu fibreux était présent coté témoin. Après 3 mois de cicatrisation, du tissu osseux mature 
était observé du coté test alors que du tissu fibreux était présent du coté témoin ce qui 
confirme les résultats à 1 mois. De plus, la quantité  de nHA observée a diminué entre 1 et 3 
mois par intégration du matériau dans l’os cicatriciel, sa dissolution dans les fluides 
interstitiels ou par phagocytoses. 
 
         (a)                                                                                          (b) 
 
         (c)                                                                                          (d) 
 
 
         (e)                                                                                          (f) 
Figure 58 : Observation au microscope photonique d’une coupe histologique (coloration HES-grossissement x20) d’un 
défaut de calvaria de 4mm de diamètre à 1 semaine (a-b), 1 mois (c-d) et 3 mois (e-f) de cicatrisation ; (a) coté test, 1 
semaine : nHa imprimé en contact intime avec la surface de la dure-mère (flèche). (b) coté témoin, 1 semaine : 
quelques particules de nHA à distance du cerveau (flèche). (c) coté test, 1 mois : présence d’os mature et immature. (d) 
coté témoin, 1 mois : présence de tissu fibreux dans le défaut. (e) coté test, 3 mois : tissu osseux mature comblant 
totalement le défaut dans ce cas. (f) coté témoin, 3 mois : pas de tissu osseux dans le défaut. (B : os; NT : tissu 
nerveux; FT : tissu fibreux). 
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Figure 59 : Observation au microscope photonique d’une coupe histologique (coloration HES-grossissement x2) d’un 
défaut de calvaria de 4mm de diamètre 3 mois après la chirurgie et l’impression 3D de nHA. Une réparation osseuse 
complète est observée du coté imprimé (étoile). Coté témoin,  il n’y a pas de reconstruction osseuse (flèche). 
 
 
Les  résultats histologiques ont été partiellement confirmés par l’analyse micro-scanner. Les 
résultats étaient inconstants entre les échantillons et parfois même contradictoires (figure 
60). Certains échantillons ont montré la présence d’une formation osseuse à 1 mois après 
impression du matériau alors que d’autres défauts apparaissaient vides après 3 mois. Ces 
observations ont été confirmées par une quantification de la surface osseuse néoformée 
observée sur les  images du micro-scanner qui nous montrent la présence d’une réparation 
osseuse significative tant du coté test que témoin mais sans différence significative en faveur 
de la néoformation osseuse entre les deux cotés à aucun temps de l’expérimentation. 
 
 
 
Figure 60 : Images de reconstruction 3D à 1 semaine (a), 1 mois (b) et 3 mois (c) de réparation après impression in situ 
et in vivo d’une encre de nHA. La réparation des défauts varie en fonction des échantillons. 
 
   La surface osseuse non reconstruite des cotés test et témoin a été quantifiée au cours du 
temps à partir des images obtenues au micro-scanner à l’aide du logiciel ImageJ®. Le suivi 
des échantillons non appariés au cours du temps a été réalisé avec le test de Mann-Withney.  
 
  L’analyse des résultats du coté comblé par de l’encre de nHA montrait que :  
 
-  Entre 1 semaine et 1 mois, la surface non reconstruite était significativement 
inférieure à 1 mois (p<0,05).  
-  Entre 1 mois et 3 mois, la surface non reconstruite était significativement inférieure 
à 3 mois (p<0,01).  
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-  Entre 1 semaine et 3 mois, la surface non reconstruite était significativement 
inférieure à 3 mois (p<0,01).  
	  	  	  	  	  	   	  
 
            Figure 61 : Quantification de la surface non reconstruite coté test. (* : différence significative, 
p<0,05% ; ** : différence significative, p<0,01%)                                                              
      
 
 
 
L’analyse des résultats du coté témoin (non comblé par de l’encre de nHA) montrait que :  
 
-  Entre 1 semaine et 1 mois, la surface non reconstruite était significativement 
inférieure à 1 mois (p<0,01).  
-  Entre 1 mois et 3 mois, il n’y avait pas de différence significative de surface non 
reconstruite (p>0,1).  
-  Entre 1 semaine et 3 mois, la surface non reconstruite était significativement 
inférieure à 3 mois (p<0,01).  
! 21!
!!L’observation!des!images!au!micro#scanner!montre!un!comblement!partiel!des!défauts!de!calvariae!du!côté!gauche!(côté!transfert!de!la!solution!nano#cristalline!d’hydroxyapatite)!à!1semaine!(figure38),!1!mois!(figure!39)!et!3!mois!(figure!40).!!!!!!!!!!!!!!!!!!3#!Analyse!statistique!des!résultats!du!micro#scanner!:!!!!!!!Pour!comparer!les!résultats!entre!coté!comblé!et!non!comblé!à!chaque!temps,!le!test!de!Wilcoxon!a!été!utilisé!(échantillons!appariés).!Les!résultats!ne!montrent!pas!de!différence!significative!de!la!surface!non!reconstruite!entre!coté!droit!et!gauche!à!1!semaine,!1!mois!et!3!mois!(p>0,05).!!!!!Concernant!le!suivi!des!échantillons!au!cours!du!temps,!l’analyse!des!résultats!a!été!faite!avec!le!test!de!Mann#Withney!(échantillons!non!appariés)!:!!Du!coté!comblé!par!nHA!!(figure!41):!!!!
!!figure!41!!
! Entre!1!semaine!et!1!mois,!la!surface!non!reconstruite!est!significativement!inférieure!à!1!mois!(p<0,05).!
! Entre!1!mois!et!3!mois,!la!surface!non!reconstruite!est!significativement!inférieure!à!3!mois!(p<0,01).!
! Entre!1!semaine!et!3!mois,!la!surface!non!reconstruite!est!significativement!inférieure!à!3!mois!(p<0,01).!!!!!!!
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                          Figure 62 : Quantification de la surface non reconstruite coté témoin. (ns : différence non   
                                       significative; * : différence significative, p<0,05%) 
  
    La comparaison des résultats entre les cotés témoins et coté test à chaque temps a été 
réalisé avec le test de Wilcoxon  (suivi des échantillons appariés). Les résultats ne 
montraient pas de différence significative entre le coté test (imprimé avec une encre de nHA) 
et le coté témoin (non comblé) à 1 semaine, 1 mois et 3 mois (p>0,05).  	  
 
    Figure 63 : Comparaison au cours du temps de la réparation osseuse après impression au cours du temps in situ 
et in vivo. (ns : différence non significative). 
 
 
! 22!
!!Du!coté!témoin!(non!comblé!par!nHA)!figure!42:!!
!!figure!42!!
! Entre!1!semaine!et!1!mois,!la!surface!non!reconstruite!est!significativement!inférieure!à!1!mois!(p<0,01).!
! Entre!1!mois!et!3!mois,!il!n’y!a!pas!de!différence!significat ve!de!surface! o !reconstruite!(p>0,1).!
! Entre!1!semaine!et!3!mois,!la!surface!non!reconstruite!est!significativement!inférieure!à!3!mois!(p<0,01).!!!!!
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! 23!
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    CONCLUSION : La réparation osseuse n’était pas différente entre le coté témoin et le coté 
test. Le matériau imprimé n’a pas eu d’effet significatif sur la réparation osseuse par  rapport 
au coté témoin. Cette étude a permis de démontrer la faisabilité de la bioimpression 
d’hydroxyapatite in vivo et in situ dans un défaut osseux. 
 
 
2- IMPRESSION D’UNE ENCRE DE CELLULES SOUCHES       
MÉSENCHYMATEUSES IN VITRO et IN SITU / IN VIVO CHEZ LA SOURIS 
BALB/C 	  	  	  	  	  L’objectif de cette étude était de préparer puis d’imprimer une encre de cellules souches 
mésenchymateuses D1 in vitro et in vivo. 
 
2-1- Détermination des paramètres d’impression d’une encre de cellules  	  
2-1-1- Étude in vitro de la prolifération et caractérisation phénotypique de D1 (MSC 
murines) transduites ou non. 	  	  	  	  	  	  L’objectif de cette partie était de transfecter les cellules D1 pour suivre la prolifération de 
ces cellules in vitro et in vivo. Nous avons voulu évaluer le maintien des capacités de 
prolifération des cellules et du phénotype des cellules suite aux différentes transfections. 
   	  Plusieurs types de cellules ont été utilisés pour ce travail : 
 
           - cellules D1 non transfectées,  
 - cellules transfectées par le gène de la luciférase, 
 - cellules transfectées par le gène de la protéine td-Tomato, 
 - cellules transfectées par le gène de la protéine td-Tomato et le gène de la  
             luciférase. 
 
1) Infection des D1  	  	  	  	  	  	  L’infection  des cellules par le lentivirus contenant le gène codant pour la protéine td-
Tomato sous le contrôle du promoteur de la PGK (Phosphoglycérate kinase) a été vérifiée 
au microscope à fluorescence  (Figure 64). 
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Figure 64 : Observation au microscope à fluorescence des cellules D1 td-Tomato. 	  	  
L’infection  des cellules D1 par le lentivirus contenant le gène codant pour la luciférase sous 
le contrôle du promoteur de la MND (motoneuronal degeneration) a été vérifié au Photon 
Imageur® en mode Bioluminescence (figure 65). 
 
 
 
Figure 65 : Observation au photon Imager en mode Bioluminescence des cellules D1-Luc. 
 
 
2) Capacité de prolifération des D1 versus D1 infectées in vitro 	  	  	  	  	  	  Notre objectif était de vérifier que la transfection des cellules D1 (Luc et td-Tomato) ne 
modifiait pas la croissance cellulaire. Nous avons étudié le nombre de doublement de 
population cumulée (DPC) puis calculé le temps de doublement de la population (TDP) sur la 
base de toute la durée de culture : Temps de culture / DPC 
	   72	  
 
Figure 66 : Etude comparative des doublements de population cumulée entre les D1 et D1 infectées. 
 
 
Les temps de doublement de population des D1 et D1 infectées étaient les suivants : 
 
 - D1    29,0 heures 
 - D1-Luc   28,8 heures 
 - D1-LUC 01-12  28,1 heures 
 - D1-Tom* 01-12  28,5 heures 
 - D1-Tom* 03-12  28,4 heures 
 - D1-Tom*-LUC 01-12 28,2 heures 
 
 
   CONCLUSION : Nous n’avons pas observé de différence de croissance entre les 
différentes lignées. Le nombre de doublement de population cumulée (DPC) était identique. 
 
 
3) Caractérisation phénotypique des D1 en milieu ostéoinducteur 	  
 
   Nous avons étudié la capacité de différenciation ostéogénique des D1 et D1 transfectées 
avec un milieu témoin composé de DMEM avec 10% de SVF et un milieu ostéogénique 
composé de DMEM, 10% SVF, acide ascorbique 50µg/mL, β-glycérophosphate 0,1mM. 
 
  Le phénotype a été caractérisé par l’activité enzymatique de la Phosphatase alcaline (PAL) 
et les colorations au rouge d’alizarine et au Von Kossa. 
 
   L’activité de la phosphatase alcaline a été mise en évidence à J10 dans les différentes 
populations de cellules D1 grâce aux granulations cytoplasmiques bleues-violacées à J10 
sur les différentes lignées. 	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D1                               
                       
  D1-T                          
 
D1-luc                         
 
D1-T-luc                      
                       J2                                                                                   J10 
Figure 67 : Observation au microscope photonique (grossissement x10) des différentes lignées de D1 à J2 et J10 
cultivée en milieu ostéoinducteur. A J10 toutes les D1, transfectées ou non ont une activité phosphatase alcaline. 
  
    
 
La présence d’une matrice minéralisée a été mise en évidence à J0 et J10 quelque soit les 
conditions de transfection (Figure 68 et 69, rouge alizarin + Von Kossa). Les cellules ont été 
cultivées en milieu ostéoinducteur. 
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D1                                             
D1-T                              
D1-Luc                        
D1T-Luc                      
                       J2                                                                                  J10 
Figure 68 : Observation au microscope photonique (grossissement x10) des différentes lignées de D1 à J2 et J10 
cultivée en milieu ostéoinducteur.  AJ10 toutes les D1, transfectées ou non ont produit une matrice minéralisée mise 
en évidence par une coloration au rouge d’alizarine. 	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D1                                    
D1-T                                                    
   D1-Luc                               
   D1T-Luc                       
                        J2                                                                                     J10 
Figure 69 : Observation au microscope photonique (grossissement x10) des différentes lignées de D1 à J2 et J10 
cultivée en milieu ostéoinducteur. A J10 toutes les D1, transfectées ou non ont produit une matrice minéralisée mise 
en évidence par une coloration au Von Kossa. 
 
 
 
 
    CONCLUSION : A J10, quelque soit les conditions de transfection, les cellules D1 ont 
conservé un phénotype ostéoblastique mis en évidence par l’activité PAL et les colorations 
au rouge d’alizarine et au Von Kossa. 
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2-1-2- Viabilité et phénotype d’une encre de cellules D1 imprimées sur du 
collagène 	  	  	  	  	  L’objectif de cette étude était de préparer et d’imprimer une encre de cellules D1 puis 
d’évaluer la viabilité, la capacité de prolifération et le phénotype de ces cellules post-
impression. 
 
 1) Préparation d’une encre de cellules 
 
  L’encre des cellules a été préparée avec du milieu de culture (DMEM) avec une 
concentration de 100.106 cellules/ml. Le substrat a été recouvert d’une couche de collagène 
à 2mg/ml d’une épaisseur de 200µm. 
   Nous avons imprimé in vitro  des D1T sur un matelas de collagène ce qui nous a permis 
grâce à leur marquage de pouvoir compter les cellules au microscope à fluorescence après 
impression de matrices en gouttes.  
   Nous avons mis en évidence des gouttes de 90µm de diamètre environ contenant chacune 
environ 50 cellules.  
 
2) Influence des paramètres laser sur la viabilité des cellules imprimées 	  	  
   L’épaisseur de collagène recouvrant la lame receveuse, l’énergie et la viscosité de l’encre 
de cellules ont été évaluées pour mettre en évidence leur influence sur la viabilité des 
cellules post-impression.  
  Certaines études ont montré l’intérêt d’utiliser une couche d’hydrogel sur le receveur afin 
d’amortir les contraintes transmises aux cellules lors de leur « atterrissage » sur la lame 
receveuse. Dans nos expérimentations, l’épaisseur de collagène d’une concentration de 
2mg/ml nécessaire pour la viabilité des cellules post-impression était de 200µm. 
L’observation en microscopie confocale a montré qu’une partie des cellules D1 étaient 
incluses dans le collagène. Certaines cellules D1 restées en surface après impression ont pu 
s’étaler sur le substrat. 
 
                                           
                     Figure 70 : Microscopie confocale montrant certaines cellules D1td-Tomato post-  
                               impression dans l’épaisseur du collagène. 
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 Dans ce travail, nous avons étudié l’influence de la viscosité de l’encre pour préserver la 
viabilité des cellules post-impression. L’encre de cellules D1 td-Tomato a été préparée dans 
du milieu de culture DMEM à une concentration d’environ 100.106 cellules par ml. 
  Des études précédentes ont montré qu’une énergie laser trop importante avait un effet 
négatif sur la viabilité cellulaire. Nous avons déterminé que l’énergie compatible avec un 
maintien de la viabilité cellulaire et une bonne résolution spatiale du motif imprimé était de 
9µJ. 
  Les paramètres laser retenus tels que le pas, la vitesse des scanners et l’entrefer pour 
obtenir une bonne résolution spatiale des motifs étaient les suivants :   
 
-  Pas : 200µm, 
-  vitesse : 300mm/sec,  
-  entrefer : 1000µm 
 
 
3) Faisabilité d’impression d’un motif de cellules et évolution au cours  
      du temps. 
 
 
  L’objectif de cette partie était de démontrer la faisabilité de la bioimpression de cellules et 
d’évaluer l’évolution du motif imprimé dans le temps. 
  Deux motifs cellulaires ont été choisis pour l’impression in vitro un disque de 2mm de 
diamètre soit une surface de 3,14mm2 et un anneau de 3mm de diamètre externe et 2,1mm 
de diamètre interne soit 3,60mm2. Ces deux organisations cellulaires (en forme de disque et 
anneau) ont été choisies afin de d’évaluer par la suite, in vivo, deux profils potentiels de 
réparation (l’un partant des berges du défaut et l’autre partant du centre du défaut). Chaque 
motif contient un nombre quasiment identique d’impacts et de cellules au sein d’un impact 
soit pour un disque  49 impacts contenant pour chacun environ 50 cellules soit environ 2450 
cellules par disque. Pour un anneau, nous avons calculé  50 impacts avec environ 50 
cellules par impact soit 2500 cellules par anneau. 
 
- Impression in vitro de disque de D1td-Tomato : 	  	  	  	  Nous avons  imprimé un disque de D1td-Tomato avec les paramètres laser préalablement 
déterminés. L’encre de cellules avait une concentration de 100.106 cellules par ml. 
L’impression a été réalisée sur un substrat recouvert d’une couche de collagène avec une 
concentration de 2mg/ml et une épaisseur de 200µm.  
  Nous avons observé au cours du temps que les cellules D1td-tomato s’étalaient sur le 
substrat (figure  71). 
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(a) (b) 
 
 
	    
(c)                                                                                                     (d) 
 
 
	    
(e) (f) 
Figure 71 : Observation au microscope à fluorescence de disques de cellules D1T post-impression (a) J0, (b) J1, (c) J2, 
(d) J5, (e) J6, (f) J8 en grossissement x2. 
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   Les cellules s’étalent sur le matelas de collagène à J1. Les gouttes de cellules D1td-
Tomato commencent à se connecter entre elles à partir de J2 (figure 71(c)). Les cellules 
prolifèrent au cours du temps ce qui entraine une perte totale du motif  à J6. Nous pouvons 
observer une prolifération cellulaire centripète jusqu’à J5 qui progresse de manière 
centrifuge à J8 (figure 71 (f)). 
   A plus fort grossissement (Figure 72) on a pu observer que les cellules quittaient les 
gouttes à J4 pour communiquer entre elles et /ou se multiplier (Figure 72 (b)). 
 
( 
(a)                                                                                                   (b) 
 
(c)                                                                                                   (d) 
 
                                                                                                                                                             
(e)                                                                                                    (f)                                                                                     
Figure 72 : Observation au microscope à fluorescence de disques de D1td-Tomato après impression  
(a) J0 x10, (b) J2 x10, (c) J4 x10, (d) J6 x10, (e) J2 en grossissement 20 et (f) J4 x20. 
(c)Figure J0, J2, J4, J6 après impression en microscopie à fluorescence x10. 
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- Impression in vitro d’un anneau de D1td-Tomato : 
 	  	  	  Nous avons  imprimé un anneau de D1td-Tomato (diamètre externe 3mm et diamètre 
interne 2.1mm) avec les paramètres laser préalablement déterminés. L’encre de cellules 
avait une concentration de 100.106 cellules par ml. L’impression a été réalisée sur un 
substrat recouvert d’une couche de collagène avec une concentration de 2mg/ml et une 
épaisseur de 200µm.  
  Nous avons observé au cours du temps que les cellules D1td-Tomato s’étalaient sur le 
substrat (Figure 73). 
 
 
 
           (a)                                                                                        (b)  
 
          (c)                                                                                     (d) 
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                                                    (e) 
 
Figure 73 : Observation au microscope à fluorescence d’anneaux de cellules D1td-Tomato post-impression (a) J0, (b) 
J2, (c) J4, (d) J6 en grossissement (forte contraction du collagène par les cellules) x2 et (e) en grossissement x10 à J4. 
 
   Les cellules s’étalent sur le substrat recouvert de collagène et une communication 
cellulaire est observée entre les gouttes d’un même cercle à J2. Au cours du temps, nous 
pouvons observer une connexion entre les cellules de lignes différentes à J4. Puis à J6, les 
cellules prolifèrent et envahissent totalement l’espace entre les deux cercles concentriques. 
Les cellules ne prolifèrent pas dans la partie centrale mais par contre elles s’étalent de 
manière centrifuge. Nous observons à J6 que les anneaux sont rétractés en raison d’une 
très forte contraction du collagène par les cellules mais le motif d’impression est conservé. 
 
   CONCLUSION : Il a été possible d’imprimer deux motifs de cellules D1 dans du collagène 
par laser.  Le motif imprimé influence la répartition des cellules dans le substrat au cours du 
temps car les cellules cherchent en priorité à établir des contacts entre elles selon le chemin 
le plus court. 
 
4) Prolifération et phénotype des cellules D1td-Tomato après impression 
 
     L’objectif de cette partie était d’évaluer le maintien des capacités de prolifération et du 
phénotype des cellules après impression et l’influence du motif.  
 
- Capacités de prolifération des D1 td-Tomato (Alamar Blue) 
Les capacités de prolifération des cellules D1td-Tomato ont été évaluées 
quantitativement grâce au test Alamar Blue. Ce test nous a permis d’évaluer l’effet de 
l’impression sur la capacité des cellules à se diviser. L’impression a été réalisée sur un 
substrat recouvert d’une couche de collagène avec une concentration de 2mg/ml et une 
épaisseur de 200µm. Nous avons imprimé des disques et anneaux de D1td-Tomato 
avec les paramètres laser préalablement déterminés. L’encre de cellules avait une 
concentration de 100.106 cellules par ml. Nous pouvons observer sur la figure que la 
prolifération des cellules augmente de manière significative (test t de student, 
échantillons appariés) entre J3 et J17. 
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Figure 74 : Prolifération des cellules D1td-Tomato évaluée quantitativement grâce au test Alamar Blue. 
 
    Dans un second temps, nous avons évalué les capacités de prolifération des D1td-
Tomato après impression d’un disque versus impression d’un anneau. Nous pouvons 
observer que la prolifération des cellules après impression de disques et d’anneaux 
augmente de manière significative (test t de student, échantillons appariés, n=3) 
entre J1 et J8 avec une progression similaire pour les deux motifs (disque et anneau) 
(figure  75).   
	  
Figure 75 : Prolifération des cellules D1td-Tomato après impression de disques versus impression d’anneaux 
évaluée quantitativement grâce au test Alamar Blue. 
 
   CONCLUSION : Les cellules imprimées sous forme d’anneau ou de disque se multiplient. 
Le motif n’influence pas la prolifération cellulaire in vitro. 
 
- Maintien du phénotype des cellules après impression (Alizarin Red) : 
Le phénotype ostéoblastique a été observé sur les cellules imprimées D1td-Tomato grâce à 
un marqueur tardif (ostéocalcine, figure 76) après 21 jours de culture. L’expression de 
l’ostéocalcine est plus importante en milieu conditionné. 
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              Figure 76 : Expression de l’ostéocalcine par des cellules D1 imprimées. L’expression de l’ostéocalcine est 
significativement supérieure dans le milieu conditionné (differentiated) par rapport au milieu non conditionné (control) 
(p<0,05- test t de student). 
 
   Conclusion : les cellules imprimées prolifèrent et conservent leur capacité de 
différenciation. Le motif ne semble pas modifier la prolifération des cellules. 
 	  
 2-2-  Observation en microscopie à fluorescence de la résolution 
d’impression d’une encre de cellules in situ et in vivo  sur calvaria de souris 	  	  
2-2-1- Impression de disque et anneau de D1td-Tomato 	  	  
       Nous souhaitions confirmer la preuve de concept de l’impression de cellules in vivo et in 
situ avec une encre de nHA dans les calvariae de souris. L’objectif était de réaliser une 
impression de cellules D1td-Tomato in situ et in vivo dans des défauts de taille critique de 
calvaria de souris Balb/c. Deux défauts osseux droit et gauche ont été réalisés sur la 
calvaria. Nous souhaitions évaluer deux profils potentiels de réparation avec une 
organisation cellulaire partant des berges du défaut (anneaux) et une organisation cellulaire 
partant du centre du défaut (disque). Cette expérimentation a été réalisée avec une encre de 
cellules D1td-Tomato et des souris Balb/c (n=4). L’encre de cellules D1td-tomato avait une 
concentration de 100 millions par ml dans un milieu de culture DMEM. Les motifs 
d’impression étaient un disque de 2mm de diamètre et un anneau de 3mm de diamètre 
externe et 2,1mm de diamètre interne. Les paramètres du laser étaient les suivants : 
Puissance : 27,5mW ; Vitesse des scanners : 300mm/sec et Fréquence 1kHz (Figure 77). 
Un portoir pour souris a été réalisé pour son positionnement dans la station de travail et a 
été utilisé lors des impressions in situ (Figures 77 et 78). 
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(a)                                                           (b)                                                          (c)                                                               
Figure 77 : Schéma des motifs de cellules D1td-Tomato disque (a) et anneau (b) que nous souhaitons imprimer sur 
calvaria de souris – la souris était positionnée sur son portoir inséré dans la station de travail (c). 
 
 
 
Figure 78 : Portoir de stéréotaxie pour le positionnement de la souris dans la station de travail utilisé lors des 
expérimentations in situ, in vivo chez la souris. 
 
 
    Nous avons montré que l’impression de motifs de cellules D1td-Tomato tels que un 
disque de 2mm de diamètre et un anneau de 3mm de diamètre externe et 2,1mm de 
diamètre interne était possible in situ et in vivo sur calvaria de souris avec une bonne 
résolution spatiale des motifs (Figure 79). 
 
 
	   	  
Figure 79 : Impression d’un disque de D1td-Tomato de 2mm de diamètre et d’un anneau de 3mm de diamètre 
externe et 2,1mm de diamètre interne in situ, in vivo. Nous pouvons observer la résolution des motifs disque 
et anneau post-impression in situ et in vivo sur calvaria de souris. L’image montre des zones plus floues sur 
la partie latérale de l’anneau en raison de son diamètre plus important par rapport au disque et de la 
convexité de la calvaria. 	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    CONCLUSION : cette étude de faisabilité démontre la possibilité d’imprimer par LAB in 
vivo et in situ dans des défauts de calvaria de souris des disques et des anneaux avec une 
résolution comparable à la bioimpression in vitro. 
 
2-3- Implantation de matériaux cellularisés par LAB in situ et in vivo en site 
pariétal chez la souris Balb/c 	  	  	  	  	  Nous souhaitions confirmer la faisabilité de l’impression de cellules in vivo et in situ 
démontré précédemment avec une encre de nHA dans des défauts de taille critique de 
calvaria de souris. L’objectif de cette étude était d’imprimer des cellules D1-luc chez la souris 
Balb/c, en adaptant les paramètres laser afin de conserver la vitalité de ces cellules post-
impression. 
 
2-3-1- Préparation d’une encre composée de cellules D1-luc et d’un matelas de 
collagène 	  
  Les cellules D1 ont été transfectées par le gène de la luciférase de manière à les localiser 
et à quantifier leur prolifération au cours du temps grâce au photon imageur. Une couche de 
collagène de type I de queue de rat BD Biosciences® à une concentration de 2mg/ml était 
placée sur la dure mère avec l’embout de la pipette micrométrique. Le volume était choisi en 
fonction de l’épaisseur de matelas souhaitée. Les épaisseurs de collagène utilisées étaient 
d’environ 100µm soit 0,85µl. La gélification était obtenue à 37°C pendant environ 10 minutes 
par contact avec la dure mère. Une encre de cellules D1-luc (culot de 100.106 cellules/ml 
dans le milieu DMEM supplémenté avec 10% de SVF) a été imprimée sur cette couche de 
collagène. L’encre a été étalée sur la lame donneuse dans les conditions décrites 
précédemment.  
 
2-­‐3-­‐2-­‐	  La	  chirurgie	  	  
    Dix souris ont été inclues dans cette étude et ont été opérées dans les conditions décrites 
précédemment. Les animaux ont été répartis en deux groupes avec une impression de 
disques de D1-luc (n=5) et une impression d’anneaux de D1-luc (n=5). Les défauts osseux 
bilatéraux de 3,3mm de diamètre ont été réalisés puis la souris a été placée sur son portoir. 
L’ensemble a ensuite été positionné dans le laser.  
 
2-3-3- Les paramètres laser 
 
    L’espace entre le laser et la lame donneuse était de 1000µm. La focalisation sur la lame 
donneuse ainsi que sur la dure mère était réalisée grâce à la caméra intégrée dans la station 
de travail. Les paramètres d’impression utilisés étaient les suivants : la fréquence 1kHz, la 
puissance 27,5mW, la vitesse des scanners 250mm/sec. Deux motifs ont été imprimés dans 
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un des défauts (test) : un disque de 2mm de diamètre ou un anneau de 3mm de diamètre 
externe et 2,1mm de diamètre interne (schéma 1) tandis que le défaut controlatéral était 
comblé par une couche de collagène à 2mg/ml d’un volume de 1,70µl soit environ 200µm 
d’épaisseur (témoin). Dans chaque couche de cellules imprimées (disque ou anneau), nous 
avions environ 2500 cellules. En effet, nous avions imprimé 50 gouttes sur chaque motif 
(chaque goutte contenait environ 50 cellules). Puis une seconde couche de 0,85µl de 
collagène à une concentration de 2mg/ml a été déposée à la pipette micrométrique (schéma 
1). 
	          Schéma 1 : Motifs d’impression disque et anneaux de D1 sur un matelas de collagène à 2mg/ml recouverts par 
une couche de collagène.  
 
 
 
 
                 	    
                  Photo 4 : (a) défauts 3,3mm de diamètre, (b) 0,85µl de collagène à 2mg/ml apposé à la pipette 
micrométrique dans le défaut test, (c) positionnement de la souris sur son portoir.      
 
 
Coupe&coronale&
Vue&de&dessus&
ANNEAU%3mm/
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DISQUE%2mm%
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2-3-4- Ensemencement des cellules de l’encre post expérimentation 	  	  	  	  	  	  	  	  La durée de l’expérimentation était d’environ 4 heures. Les cellules ont été placées sur de 
la glace pilée tout le temps de l’expérimentation. Nous avons voulu ensemencer une partie 
des cellules D1-luc 4 heures après la préparation (environ 4 millions dans une flasque de 75) 
de notre encre d’impression. Les cellules ont été placées dans un milieu de culture DMEM 
avec 10% de SVF. Nous avons observé les D1-luc en microscopie à lumière blanche 16 
heures après ensemencement. 
 	  
                                        
 
 
 
 
 
 
     CONCLUSION : les cellules imprimées ne semblent pas avoir souffert 
morphologiquement des conditions expérimentales avant impression. 
 
 
2-3-5-  Suivi des cellules D1-luc au photon imageur 
 
  Les observations et la quantification de la bioluminescence ont été réalisées in vivo grâce 
au photon imageur. Les observations qualitatives en photon imageur nous ont montré, chez 
les souris, le maintien des cellules sur le site d’implantation à J10 et une prolifération 
(augmentation du signal) pendant 7 semaines. La figure nous montre une souris suivie 
pendant 7 semaines sur laquelle un anneau de cellules D1-luc a été imprimé. 
Figure 80 : Observation en microscopie photonique 
des cellules D1-luc de l’encre imprimée 16 heures 
après la fin des l’expérimentation d’impression, 
grossissement x10. Les cellules étaient bien étalées 
avec une morphologie typique des D1. 	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                      Figure 81 : Suivi en bioluminescence de la prolifération de cellules D1-luc Imprimées dans des 
défauts osseux de calvaria sur chez une souris Balb/c. Suivi à J10 (a), J15 (b), J21 (c), J28 (d), J35 (d), J42 (e) et J49 (f). 
 
    La quantification de la prolifération cellulaire chez les 10 souris montre une prolifération 
qui semble identique entre les disques de D1-luc (n=5) et les anneaux de D1-luc (n=5). On a 
observé une prolifération des cellules imprimées de J10 à J49 (Figure 82). 
 
                       
                      (a)                       (b)                        (c) 
                       
                      (d)                      (e)                       (f) 
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Figure 82 : Quantification de la prolifération des cellules en fonction du motif imprimé. 
Observation faites en bioluminescence au photon imageur. La valeur, en photons/s/sr, de 103 correspondait au seuil de 
détection (témoin). La comparaison des valeurs de bioluminescence (photon/s/sr) n’a pas mis en évidence de 
différence statistiquement significative entre les disques et les anneaux (p<0,4 test t de Student). 
 
 
   CONCLUSION : cette étude de faisabilité a démontré la possibilité d’imprimer des cellules 
in vivo  et in situ. Les cellules imprimées D1 imprimées in vivo et in situ survivent et 
prolifèrent dans un défaut de calvaria de souris. Le motif n’influence pas la prolifération des 
cellules in vivo. 
 
2-3-6- Micro scanner in vivo 	  
   Les animaux ont été sacrifiés à 8 semaines. Les résultats qualitatifs en micro scanner in 
vivo étaient inconstants entre les échantillons. Nous n’avons pas observé de reconstruction 
osseuse complète du défaut après 2 mois de cicatrisation. Chez les souris avec impression 
d’un anneau de D1-luc, nous n’avons jamais observé au micro-scanner d’os néo-formé dans 
la partie centrale du défaut. En revanche le défaut semble de taille moins importante par 
rapport au côté test (comblé avec du collagène seul) (figure 83 (a) et (b)). Les échantillons 
avec impression de disques de D1-luc montrent la présence d’os-néoformé (1 échantillon 
complètement reconstruit, 2 échantillons avec 50% d’os, 1 échantillon avec 29% et 1 
échantillon avec une reconstruction < 10%) dans la partie centrale du défaut et en dehors du 
défaut (figure 83 (c) et (d)). 
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                                      (a)                                                            (b)    
	  
	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  (c)                                                           (d) 
Figure 83 : Images de micro-scanner in vivo obtenues après 2 mois (a) et (b) 
Impression d’anneaux de D1-luc, (c) et (d) impression de disques de D1-luc. 
 
   La reconstruction osseuse des défauts est partielle quelque soit le motif cellulaire imprimé. 
Il n’y a pas de différence significative entre les deux motifs imprimés (Figure 84). 
 
    
 
Figure 84 : Quantification du volume osseux reconstruit dans la zone d’intérêt à 2 mois. Il n’y pas de différence 
significative entre les deux conditions (impression anneaux versus impression de disques de D1-luc). La comparaison 
du BV/TV (Rapport du volume osseux sur le volume total de l’échantillon de la zone d’intérêt) dans la zone d’intérêt est 
significativement plus faible (p = 0,029) par rapport à un os témoin (os non opéré). La quantification du BV/TV à 2 mois 
de cicatrisation ne montre pas de différence significative entre les disques et les anneaux (test non paramétrique U de 
Mann Whitney). (ns : différence non significative). 
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   CONCLUSION : les résultats sont hétérogènes et n’ont pas permis de tirer des 
conclusions sur l’influence du motif sur la cicatrisation.   
2-3-7-  Histologie décalcifiée 
 
- Impression de D1td-Tomato sur un matelas de collagène 2mg/ml de 100µm d’épaisseur 
environ 
    Les résultats de l’histologie décalcifiée de calvaria de souris, après impression de 
disques de cellules  à 5 semaines de cicatrisation,  montraient la présence de tissu osseux 
au niveau du défaut avec une cicatrisation complète du défaut sur un échantillon, deux 
échantillons avec 50% d’os, un échantillon avec 29% d’os et un échantillon avec moins de 
10% de reconstruction. Les résultats sont hétérogènes.  
 
 
Figure 85 : Observation en microscopie photonique (coloration HES, grossissement x2) d’une coupe frontale de  
calvaria de souris après 5 semaines de cicatrisation d’un défaut imprimé avec un disque de cellules D1 sur du 
collagène. On observe une cicatrisation de l’ensemble du défaut. 	  
 
                   (a)                                                                       (b) 
Figure 86 : Observation en microscopie photonique (coloration HES, grossissements x20 (a) et x40 (b)) d’une coupe 
frontale de  calvaria de souris après 5 semaines de cicatrisation d’un défaut imprimé avec un disque de cellules D1 sur 
du collagène. On observe du tissu osseux avec des travées osseuses contenant des ostéocytes, des ostéoblastes et 
quelques ostéoclastes bordant ces travées (a).Par place, les travées semblent plus immatures (b). 
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- Impression d’anneaux de D1td-tomato sur un matelas de collagène 2mg/ml de 100µm 
d’épaisseur environ 
 
   Les résultats de l’histologie décalcifiée de calvaria de souris, après impression d’anneaux 
de cellules et à 5 semaines de cicatrisation, nous montrent la présence de tissu osseux au 
niveau des bords du défaut sans obtenir de cicatrisation osseuse. Nous pouvons observé la 
présence de tissu fibreux sans os dans la partie centrale du défaut sur tous les échantillons 
(Figures 87 et 88).  
 
 
Figure 87 : Observation en microscopie photonique (coloration HES, grossissement x2) d’une coupe frontale de  
calvaria de souris après 5 semaines de cicatrisation d’un défaut imprimé avec un anneau de cellules D1 sur du 
collagène. On observe une formation d’os en périphérie du défaut. 
 
Figure 88 : Observation en microscopie photonique (coloration HES, grossissement x10) d’une coupe frontale de  
calvaria de souris après 5 semaines de cicatrisation d’un défaut imprimé avec un anneau de cellules D1 sur du 
collagène. De l’os néoformé se forme à partir des berges du défaut. 
 
 
      CONCLUSION : La cicatrisation totale n’a été observée que dans les défauts imprimés 
avec un disque de cellules. Dans le cas des anneaux, la cicatrisation osseuse était 
périphérique. Ces résultats laissent suggérer que le motif imprimé pourrait guider la 
cicatrisation osseuse. 	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3- IMPRESSION DE nHA-COLLAGÈNE ET D’UNE ENCRE DE CELLULES              
SOUCHES 
 
    L’objectif de cette étude était d’évaluer l’influence des motifs cellulaires imprimés sur la 
régénération osseuse.  
     Dans cette étude, 3 composants de la matrice osseuse ont été utilisés : un composite 
nHA-collagène et des cellules D1td-Tomato ont été imprimées in situ et in vivo chez la souris 
Balb/c avec le système LAB. 
 
3-1- Synthèse et caractérisation d’une encre de nHA-collagène 	  
3-1-1 Préparation d’une encre de nHA-collagène  
 
    L’encre de nHA-collagène a été préparée à partir de la solution de nHA  précédemment 
utilisée et du collagène de type I de queue de rat BD Biosciences® conditionné à 4mg/ml. 
Pour obtenir un collagène concentré à 2mg/ml à partir d’un collagène concentré à 4mg/ml, 
nous avons mélangé dans un tube ependorf de 3mg, 0,1ml de PBS 10X, 0,0115ml de Na 
OH, 0,5ml de collagène et 0,3885ml d’H2O stérile. Le nHA-collagène a été obtenu en 
substituant 0,3885ml d’H2O par la solution de nHA. ». Ce mélange a été réalisé sur de la 
glace pilée afin d’éviter la gélification du nHA-collagène. 	  
3-1-2-  Observation macroscopique au microscope  	  	  	  	  	  	  	  Nous avons étalé à la pipette sur une lame de verre donneuse des disques d’une encre 
de nHA-collagène préalablement préparée afin de vérifier que le matériau puisse facilement 
s’étaler pour permettre une impression par LAB. L’étalement de cette encre sur la lame 
donneuse n’a pas posé de problèmes particuliers. 	  	  	  	  	  	  	  
	  
Figure 89 : Disques de nHA-collagène réalisés à la pipette. 	  
	  
Figure 90 : Observation de l’encre de nHA au microscope photonique montrant les agrégats de nHA. 
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3-2- Paramètres d’impression d’une encre de composite nHA- collagène in 
vitro 	  	  	  	  	  	  L’objectif principal de cette étude était d’imprimer l’encre de nHA-collagène préparée 
précédemment. Les conditions d’impressions par le LAB qui permettaient d’obtenir une 
résolution spatiale optimale ont été déterminées. 
     
   La détermination des paramètres d’impression de l’encre de nHA-collagène a permis 
d’imprimer des disques de nHA-collagène homogènes. L’analyse des disques imprimés nous 
a montré que l’homogénéité de la couche imprimée augmentait avec la puissance laser 
utilisée. Trois disques de nHA-collagène ont été empilées afin d’obtenir un disque d’environ 
100µm d’épaisseur. 	  	  
 
  (a)                                                             (b) 
Figure 91 : Observation au microscope photonique de l’impression d’une encre de nHA-collagène par LAB en fonction 
de l’énergie utilisée (a) impression de 3 couches de nHA-collagène avec une Puissance (P) de 35mW, vitesse des 
scanners de 250mm/sec et une fréquence (F) de 1kHz et (b) impression de 3 couches de nHA-collagène avec une 
Puissance (P) de 50mW, vitesse des scanners de 250mm/sec et une fréquence (F)de 1kHz. 	  
3-3- Impression d’une encre de nHA-collagène et de cellules D1td-tomato 
sur calvaria de souris in vivo et in situ 	  
3-3-1- Préparation d’une encre de D1td-tomato et de nHA-collagène 	  	  	  	  	  	  Les cellules D1 ont été transfectées par le gène de la protéine td-tomato. L’encre de 
cellules D1td-tomato a été préparée dans un milieu de culture (DMEM) avec une 
concentration cellulaire de 120.106 cellules/ml. 	  
3-3-2- La chirurgie 	  
    Vingt souris ont été inclues dans cette étude et ont été opérées dans les conditions 
décrites précédemment. Les animaux ont été répartis en deux groupes dont un groupe 
(n=10) avec l’impression d’une couche de nHA-collagène puis une impression de disques de 
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D1td-Tomato et le tout recouvert par une nouvelle couche de nHA-collagène imprimée. Un 
second groupe (n=10) avec l’impression d’une couche de nHA-collagène puis une 
impression d’anneaux de D1td-Tomato et le tout recouvert par une nouvelle couche de nHA-
collagène imprimée.  	  	  
3-3-3- Les impressions par LAB 	  	  	  	  L’objectif de cette expérimentation était d’évaluer la faisabilité d’une impression 
séquentielle de 2 encres différentes par LAB.  
  Après avoir déterminé les paramètres d’impression des cellules D1td-tomato et de nHA-
collagène, ces deux encres ont été successivement imprimées en couches superposées. Le 
composite nHA-collagène a été imprimé en premier sous la forme d’un disque de 3mm de 
diamètre (3 couches formant une épaisseur d’environ 100µm) (Schéma 2), en second une 
couche de cellules D1 sous la forme d’un disque ou d’un anneau et l’ensemble recouvert par 
trois couches de nHA-collagène sous la forme d’un disque de 3mm de diamètre (Schéma 2). 
 
	  	  
Schéma 2 : Impression séquentielle de nHA-collagène et de cellules D1td-Tomato (schéma de l’expérimentation). 
 
 
 
 
 
Coupe&coronale&
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3-3-1- Observation qualitative des échantillons au Micro scanner ex vivo et à la 
loupe binocculaire 	  
     Les animaux ont été sacrifiés à 8 semaines. Les résultats qualitatifs en micro scanner in 
vivo étaient inconstants entre les échantillons. Nous avons observé une  reconstruction 
osseuse complète du défaut à 2 mois de cicatrisation sur deux échantillons uniquement avec 
une impression de disques de D1td-Tomato et nHA collagène. Chez les souris avec 
impression d’un anneau de D1-td-Tomato, nous n’avons jamais observé au micro-scanner 
d’os reconstruit dans la partie centrale du défaut. En revanche le défaut semblait de taille 
moins importante par rapport au côté test (comblé avec du nHA-collagène seul) (figure 93 (a) 
et (b)). Les échantillons avec impression de disques de D1td-Tomato montraient pour 
certains la présence d’os-néoformé dans la partie centrale du défaut et en dehors du défaut 
(figure 92 (a) et (b)). 
 
 
1) Analyse qualitative des images du micro scanner 	  	  	  	  	  Les observations au micro scanner ont montré  la présence de tissu osseux néoformé sur 
les échantillons à 2 mois de cicatrisation. Les résultats étaient hétérogènes. 
 
 
	  
               (a)                                                                                         (b) 
	  
                                (c) x 2,5                                                        (d) x 5 
Figure 92 : Observation au micro scanner et à la loupe binoculaire en fluorescence de deux échantillons (impression 
de disques de D1td-Tomato et nHA-collagène) à 2 mois de cicatrisation (a) et (c) observation du même échantillon en 
micro scanner et à la loupe binoculaire (x2) ; (b) et (d) idem. Le tissu néoformé, minéralisé est visualisé sur les images 
microscanner. Le tissu néoformé est fluorescent et apparaît vascularisé sur les observations à la loupe binoculaire. 
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             (a)                                                                                        (b) 
Figure 93 : Observation au micro scanner de deux échantillons (impression d’anneaux de D1td-tomato) à 2 mois de 
cicatrisation (a) et (b). 
	  
                 (a)                                                                                (b) 
Figure 94 : Observation au micro scanner et à la loupe binoculaire en fluorescence d’un échantillon (impression 
d’anneau de D1td-Tomato et nHA-collagène) à 2 mois de cicatrisation (a) image micro scanner (b) observation du coté 
imprimé de l’échantillon avec les loupes binocculaires (impression d’anneau de D1td-Tomato et nHA-collagène (x2). Il 
n’y a pas de tissu osseux néoformé au centre du défaut. 
 
 
2) Analyse quantitative du micro scanner 	  
    Le volume osseux  reconstruit du coté test avec impression de nHA et d’un disque ou 
anneau de D1td-Tomato a été quantifiée au cours du temps à partir des images obtenues au 
micro-scanner à l’aide du logiciel MicroView 3D Image Viewer & Analysis Tool®. L’analyse 
statistique a été réalisée avec le test de Mann-Withney pour les échantillons non appariés et 
avec le test de Wilcoxon pour les échantillons appariés.	  
 
    a – Quantification au micro scanner	  de l’impression de disque de D1td-Tomato et  
          nHA-collagène (test), d’anneaux de D1td-Tomato et nHA-collagène (test) et nHA- 
          collagène seul (témoin)     
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Figure 95 : Quantification du volume osseux reconstruit (impression de disque de D1td-Tomato et nHA-collagène, 
impression d’anneau de D1td-Tomato et nHA-collagène  et impression de nHA-collagène seul) dans la zone d’intérêt 
au cours du temps (entre 1 mois et 2 mois). (ns : différence non significative, * : différence significative, p<0,05% ; ** : 
différence significative, p<0,05%). 
 
 
 
    L’analyse statistique des résultats du BV/TV du coté test comblé par de l’encre de nHA-
collagène et les disques de D1td-Tomato  montre que entre (Figure 95) :  
- 1 mois et  2 mois de cicatrisation la formation osseuse coté test n’est pas 
significativement différente (p-value>0,05, test U de Mann Whitney). 
    Les résultats montrent une différence significative du volume reconstruit entre le coté test 
et témoin à 1 mois et à 2 mois (p<0,05, test de Wilcoxon).  
 	  
   L’analyse statistique des résultats du BV/TV du coté test comblé par de l’encre de nHA et 
d’anneaux de D1td-tomato montre que entre:  
-   1 mois et  2 mois de cicatrisation la formation osseuse est significative (p-
value<0,01, test U de Mann Whitney). 
Les résultats montrent une différence significative du volume reconstruit entre le coté test 
(anneaux de D1td-Tomato) et témoin à 1 mois et à 2 mois (p<0,05, test de Wilcoxon). 
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L’analyse statistique des résultats du BV/TV à 2 mois montre : 
  
- que la formation osseuse côté test (impression de nHA-collagène et anneau de 
D1td-Tomato) est significativement plus importante que du côté témoin coté 
témoin (impression de nHA-collagène seulement) à 2 mois de cicatrisation (p-
value<0,05 - test de Wilcoxon)  
- que la formation osseuse côté  test (impression de nHA-collagène et disque de 
D1td-Tomato) est significativement plus importante que du coté témoin 
(impression de nHA-collagène seulement) (p-value <0,05 - test de Wilcoxon) 
- que la formation osseuse est significativement plus importante du coté imprimé 
avec les disques que du coté imprimé avec les anneaux 
(p-value <0,05 - test de U Mann Whitney). 
 
 
 
b – Quantification de volume osseux reconstruit dans la partie centrale du défaut  
      (cylindre de 1,5mm de diamètre et 0,5mm de hauteur) 
 
     Cette analyse avait pour objectif de déterminer si la partie centrale du défaut osseux 
contenait le même volume osseux en fonction du motif cellulaire imprimé (disque ou 
anneau). Pour cela, nous avons placé au centre du défaut osseux un cylindre de 1,5mm 
de diamètre et de 0,5mm d’épaisseur (Figure 96). 
 
 
	  
Figure 96 :	  Image 3D d’un défaut osseux de 3,3mm avec un cylindre de 1,5mm de diamètre et 0,5mm d’épaisseur placé 
au centre du défaut osseux. 	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Figure 97 : Quantification du volume osseux reconstruit dans la zone d’intérêt (partie centrale du défaut 
représentée par un cylindre de 1,5mm de diamètre et 0,5mm de hauteur) en fonction du motif imprimé (disque ou 
anneau de D1td-Tomato avec nHA-collagène ou nHA-collagène seul) à 2 mois de cicatrisation. (ns : différence non 
significative ; * : différence significative, p<0,05%). 
 
L’analyse des résultats dans la partie centrale du défaut montrait que (Figure 97) : 
 
- que la formation osseuse est significativement plus importante du coté imprimé 
avec les disques que du coté imprimé avec les anneaux  
(p-value <0,05 - test de U Mann Whitney) 
- que la formation osseuse côté test (impression de nHA-collagène et anneau de 
D1td-Tomato) n’est pas significativement plus importante que du coté témoin 
(impression de nHA-collagène seulement) à 2 mois de cicatrisation (p-value>0,5 - 
test de Wilcoxon) 
- que la formation osseuse côté test (impression de nHA-collagène et disque de 
D1td-Tomato) est significativement plus importante que du coté témoin 
(impression de nHA-collagène seulement) (p-value <0,05 - test de Wilcoxon). 
- La moyenne du volume osseux reconstruit dans la zone d’intérêt (partie centrale 
du défaut) pour les échantillons avec impression d’anneaux de cellules était de 
2,69% du volume total alors qu’elle était de 26,51% dans la périphérie du défaut 
(volume total du défaut – volume central). 
- Pour les échantillons avec impression de disques de cellules, la moyenne du 
volume osseux reconstruit était de 34,37% dans la zone d’intérêt alors qu’elle 
était de 46,97% dans la périphérie du défaut. 
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3-3-5- Histologie décalcifiée – coloration HES 
 
1) Échantillons avec impression de nHA-collagène et disque de D1td-Tomato 	  	  	  	  	  	  	  Les observations histologiques des coupes décalcifiées du coté test avec impression de 
disque de D1td-Tomato et de nHA-collagène ont montré des résultats inconstants après 2 
mois de cicatrisation. Les figures illustrent ce phénomène : nous pouvons observer une 
reconstruction partielle à 2 mois avec la présence d’îlots de tissu osseux au centre du défaut 
sur une souris (figure 98), une reconstruction quasi totale sur une autre souris à 2 mois 
(figure 99) et une reconstruction complète avec une reconstruction osseuse très épaisse de 
la calvaria sur une troisième souris à 2 mois (figure 100). 
 
 
-  échantillon avec reconstruction partielle du défaut observé au microscope photonique à 
différents grossissements 
 
   (a) 
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   (b)                                                                                         (c) 
 Figure 98 : Observation au microscope photonique d’une coupe frontale de calvaria  après 2 mois de cicatrisation du 
coté avec impression de disque de D1td-Tomato et nHA-collagène. (a) x2, (b) x40 centre du défaut avec présence de 
tissu osseux mature  et (c) x 40 au centre du défaut avec présence d’îlots de tissu osseux néoformé et de vaisseaux. 
 
 
- second échantillon avec des coupes frontales passant par la partie antérieure du défaut 
osseux (figure (a)) et au milieu du défaut (figure (d)) 
 
 
                  (a) 
 
          (b)                                                                                        (c) 
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         (d) 
 
         (e)                                                                                         (f)  
Figure  99 : Observation au microscope photonique d’une coupe frontale de calvaria après 2 mois de cicatrisation du 
coté avec impression de disque de D1-td-Tomato et nHA-collagène. Histologie décalcifiée, coloration HES, (a) x2 
coupe passant dans la partie antérieure du défaut, (b) x20 centre du défaut avec présence de tissu osseux  moins 
dense, (c) x40 centre du défaut avec présence de tissu osseux, (d) x2 coupe passant au centre du défaut osseux avec 
présence de tissu osseux mature, (e) x10 et (f) x40 présence de tissu osseux mature au centre du défaut. 
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-  troisième échantillon avec une reconstruction osseuse très importante 
 
 
          (a) 
 
           (b)                                                                                        (c) 
Figure  100 : Observation au microscope photonique d’une  coupe frontale de calvaria après 2 mois de cicatrisation du 
coté avec impression de disque de D1-td-Tomato et nHA-collagène. Histologie décalcifiée, coloration HES, (a) x2 
défaut osseux avec reconstruction osseuse très dense, (b) x20 centre du défaut et (c) x40 centre du défaut avec 
présence de tissu osseux mature. 
2) Échantillons avec impression de nHA-collagène et anneaux de D1td-Tomato 	  
    Les observations histologiques des coupes décalcifiées du coté test avec impression 
d’anneaux de D1td-Tomato et de nHA-collagène ont montré la présence de tissu osseux 
mature ou néoformé essentiellement au niveau des bords latéraux du défaut à 2 mois de 
cicatrisation. Les figures  illustrent ce phénomène : nous pouvons observer une 
reconstruction partielle à 2 mois avec la présence d’îlots de tissu osseux et de vaisseaux au 
bord du défaut de souris (figure 101) avec la partie centrale du défaut composée de tissu 
fibreux à 2 mois (figure 101). Nous n’avons pas observé de reconstruction complète du 
défaut à 2 mois de cicatrisation. 
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                                                       (f) 
 
Figure 101 : Observation au microscope photonique d’une  coupe frontale de calvaria après 2 mois de cicatrisation du 
coté avec impression d’anneaux de D1-td-Tomato et nHA-collagène. Histologie décalcifiée, HES, (a) x2, (b) x20 bord 
latéral du défaut avec présence de tissu osseux néoformé, (c) x20 autre bord latéral du défaut, (d) x40 bord latéral du 
défaut avec présence de tissu osseux mature et vaisseaux, (e) x40 autre bord latéral avec îlots de tissu osseux 
néoformé et vaisseaux et (f) partie centrale du défaut avec présence de tissu fibreux. 	  
3) Impression de disques de nHA-collagène seul 	  
    Les observations histologiques des coupes décalcifiées du coté témoin avec impression 
de nHA-collagène seul ont montré des résultats hétérogènes à 2 mois de cicatrisation. Les 
figures  illustrent ce phénomène : nous pouvons observer sur un échantillon à 2 mois la 
présence de tissu fibreux au niveau du défaut (figure 102) alors que sur le deuxième 
échantillon (figure 103) nous avons observé des îlots de tissu osseux néoformé et des 
cristaux de nHA au niveau du défaut. 
 
- Premier échantillon 
  
(a)    
Figure 102 : Coupe frontale de calvaria après 2 mois de cicatrisation coté témoin (impression de nHA-collagène seul), 
en coupe histologique décalcifiée, HES, (a) x2, (b) x20 au centre du défaut et (c) x20 au niveau du bord latéral du défaut 
osseux. 
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(b) (c) 	  
Figure 103 : Coupe frontale de calvaria coté témoin (impression de nHA-collagène seul), histologie décalcifiée, 
coloration HES, (a) x2, (b) x20 centre du défaut osseux et (c) x40 centre du défaut osseux avec présence de cristaux de 
nHA et d’îlots de tissu ostéoïde. 
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DISCUSSION 
 
 
 
    La limite actuelle de l’ingénierie tissulaire basée sur le « scaffold » est le manque de 
contrôle de l’organisation interne des tissus hybrides. L’approche «conventionnelle» de 
l’ingénierie tissulaire est confrontée à la difficulté d’envahissement cellulaire et de la mise en 
place de la vascularisation au sein des biomatériaux (Norotte et al 2009). Face à ces limites, 
l’idée d’imprimer des tissus ou organes a été proposée. Le principe du bioprinting ne repose 
plus sur la colonisation de matrices macroporeuses mais sur la micro-impression couche par 
couche assistée par ordinateur des éléments constitutifs d’un tissu que sont les cellules, la 
matrice extra-cellulaire et les différents morphogènes (Mironov et al 2003, Mironov et al 
2006, Guillemot et al 2010). Les applications potentielles de la bioimpression sont la 
conception de modèles pour des études fondamentales en pharmacologie ou en biologie et 
la réalisation de tissus artificiels pour la médecine régénératrice (Schiele et al 2009, Murphy 
et al 2014).  
 
     La particularité de la bioimpression réside dans la capacité d’imprimer des cellules de 
manière contrôlée dans les 3 dimensions de l’espace. En revanche, la caractérisation des 
matériaux (biologie in vitro et in vivo, physico-chimie), les techniques de maturation 
(bioréacteurs, statiques, dynamiques) et la constitution des encres (cellules, biomatériaux, 
hydrogels) sont inspirés de l’ingénierie tissulaire « conventionnelle » (Murphy et al 2014). 
 
      La différence essentielle dans le concept de la bioimpression par rapport à l’ingénierie 
tissulaire « conventionnelle » basée sur le « scaffold » est l’organisation du tissu de la cellule 
jusqu’à l’organe entier (technique « bottom-up). A l’inverse, l’ingénierie tissulaire 
« conventionnelle » part du biomatériau poreux qui donne la forme générale de l’organe et 
sera dans un second temps cellularisé avec des bioréacteurs (technique « top-down) (Figure 
104) (Nichol et al 2009, Lu et al 2013). 
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Figure 104 : Deux approches schématiques de l’ingénierie tissulaire (A) approche « Top-down », (B) approche 
« Bottom-up ».  (Lu et al 2013). 
 
 
     La discussion repose sur le modèle animal, la station de travail pour le LAB, l’impression 
de motifs par le LAB de cellules souches mésenchymateuses d’origine murine in vitro, 
l’impression in situ par LAB, l’intérêt de l’organisation pour la régénération tissulaire et 
l’avenir de la bioimpression in situ. 
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with high cell densities and high metabolic requirements 
still faces challenges. This is mainly because of the limited 
diffusion properties of biomimetic scaffolds.14 For instance, 
the diffusion scale of hydrogel scaffolds is often restricted 
to 200 ?m due to the necrotic core.15,16 Currently, the emerg-
ing “bottom-up” method may hold great potential to address 
this challenge, and focuses on the fabrication of microscale 
tissue building blocks with a specific microarchitecture and 
assembling these units to engineer larger tissue constructs 
from the bottom up.17 Fabrication of tissue building blocks 
can be achieved via multiple approaches, including fabrica-
tion of cell-encapsulating microscale hydrogels (microgels), 
self-assembled cell aggregation, generation of cell sheets, 
and direct printing of cells18–20 (Figure 1). These microscale 
building blocks can be successfully assembled into complex 
tissue constructs, with control over features such as the 
shape and composition of individual blocks.21,22 Various 
assembly methods have been investigated, including those 
based on microfluidics,23 acoustic fields,24 magnetic fields,25 
and surface tension.26
In this review, we f irstly describe state-of-the-art 
methods for fabricating nanofibrous biomimetic scaffolds, 
 including electrospinning, phase-separation, freeze-drying, 
and  self-assembly. A brief overview of their applications for 
tissue engineering is also presented. Secondly, the bottom-up 
methods for assembling microscale blocks (eg, microgels) 
including railed microfluidic assembly, surface tension 
assembly, acoustic assembly, and magnetic assembly are 
reviewed. Moreover, microfluidic hydrogels for vascular-
ization are briefly presented. Finally, future perspectives 
for the development of techniques of construction of three-
dimensional scaffolds are offered.
Fabrication of three-dimensional 
biomimetic scaffolds
Many extracellular proteins, including collagen, have a 
nanoscale fibrous structure (50–500 nm in diameter) in vivo, 
which has been found to enhance cell attachment, prolif-
eration, and differentiation.27,28 Nanofibrous biomimetic 
scaffolds consist of biodegradable polymer nanofibers, 
which can be fabricated by several methods, including 
electrospinning, phase-separation, and self-assembly, and 
can mimic the nanofibrillar structure of the extracellular 
matrix in vivo. Here, we focus on these fabrication methods 
A
“Top-down” approach
B
“Bottom-up” approach
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Figure 1 Schematic of “top-down” and “bottom-up” approaches for tissue engineering. (A) In the top-down approach, cells are seeded on a biocompatible and biodegradable 
scaffold and are expected to populate in the scaffold and create their own extracellular matrix. (B) In the bottom-up approach, various methods are utilized for generating 
tissue building blocks and these units can be engineered into large tissue constructs via multiple assembling methods. 
Abbreviation: ECM, extracellular matrix.
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1- LE MODÈLE ANIMAL 	  
       Les études destinées à analyser le tissu osseux en cours de cicatrisation doivent 
respecter les interactions intra tissulaires  complexes et notamment celles qui existent entre 
les cellules osseuses et les cellules de défense de l’organisme. Les études in vitro ne 
respectent pas ces conditions dans la mesure où elles font abstraction de l’environnement. 
Les études in vivo vont étudier les cellules dans leur milieu environnant entrainant des 
réponses qui prennent en compte l’implication du système immunitaire, le système 
vasculaire, les facteurs de croissance et le système hormonal. Seules ces conditions 
permettent l’étude du processus dynamique complexe tel que la cicatrisation osseuse dans 
un milieu proche des conditions physiologiques. Ainsi, la qualité de la cicatrisation du tissu 
osseux peut être étudiée au travers l’évolution de son réseau vasculaire (Winet 1996). 	  
        L’intérêt de choisir un modèle animal de petite taille comme la souris était de pouvoir 
l’insérer dans le prototype de bioimpression laser qui à l’origine n’a pas été conçu pour des 
expérimentations animales.  
 
        Le site d’implantation pariétal a été choisi en raison de son accessibilité et de sa taille  
qui devait être  suffisante pour la réalisation des impressions de la solution nano-cristalline 
d’hydroxyapatite, des cellules et d’une encre composite nHA-collagène dans la station laser. 
Afin de réaliser des impressions in vivo  et in situ, il était nécessaire d’avoir une surface 
relativement plane pour permettre la focalisation sur le centre du défaut osseux et pour 
positionner la surface osseuse parallèlement à la lame donneuse. Enfin la calvaria est un os 
plat et très fin (environ 300µm d’épaisseur) qui est compatible avec une la station de travail 
qui ne permet pas actuellement une impression des biomatériaux au delà d’une distance de 
1500µm entre le donneur et le receveur. La situation du défaut osseux en site pariétal a 
permis de répondre à ses impératifs. 
 
        L’os pariétal ou calvaria  est un os plat, os d’origine membraneuse donc de même 
origine embryologique que les os cranio-faciaux (Hammerle et al 1995, Jager et al 2005). La 
calvaria supporte la réalisation de défauts osseux de taille critique sans risque de fracture. 
Subissant peu de forces mécaniques (compression notamment), la calvaria se régénère par 
ossification intramembranaire (Hammerle et al 1995).Il s’agit d’une zone facile d’accès 
permettant une chirurgie peu invasive et reproductible tout en limitant les risques de 
complications. Les défauts osseux de calvaria se sont avérés être des défis techniques en 
raison de la relation intime avec la dure mère. La sélection d’instruments adaptés associée à 
une expérience de la pratique de la craniotomie nous a permis de prévenir les risques de 
lésion de la dure mère. Cette chirurgie peut être facilement intégrée dans la vie quotidienne 
de l’animal sans créer de handicap (Aalami et al 2004, Gupta et al 2008).  
 
      La finesse des tissus recouvrant la zone d’intérêt et l’accessibilité de la calvaria nous a 
permis de localiser les cellules bioluminescentes imprimées sur le site et de suivre la 
prolifération cellulaire au cours du temps au photo imageur, avec une atténuation mimine du 
signal par les tissus mous. En effet, lors d’implantation de cellules bioluminescentes dans 
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des organes profonds, les performances quantitatives sont fortement limitées par la diffusion 
et l’atténuation de la lumière dans les tissus. En ce qui concerne les observations au micro 
scanner, cette zone d’intérêt permet d’observer les deux défauts osseux sur un même plan 
ce qui optimise la comparaison entre le coté test et le coté témoin. 
 
       Le choix de l’âge des souris et de la taille des défauts ont été déterminés afin d’obtenir 
des défauts osseux de taille critique (Aalami 2003 et Gupta 2008). Dans cette 
expérimentation, nous avons proposé le modèle de défaut en site de calvaria chez des 
souris OF1 âgées de 12 semaines pour l’impression d’une encre de nHA et des souris Balb/c 
femelles  âgées de 12 semaines pour tester le potentiel ostéogénique in vivo, in situ  des 
cellules D1 imprimées. Nous avons montré grâce aux analyses radiologiques du micro 
scanner et à l’observation des coupes histologiques que les souris adultes âgées de 12 
semaines perdent leur capacité de réparer spontanément un défaut osseux (de pleine 
épaisseur) de 3,3mm de diamètre. Ces résultats sont en accord avec ceux obtenus par 
Gupta et Al 2008 sur des souris nude et Aalami et al 2004 sur des souris wild type adultes. 
Comme les souris wild type et les souris nude, les OF1 n’ont pas montré de signe de 
réparation osseuse à 1 mois et 3 mois post-opératoire. La réparation observée dans les 
défauts osseux de taille critique est un tissu fibreux. 
 
       Nous avons réalisé les impressions in situ, in vivo de l’encre de nHA sur des souris OF1 
mâles âgées de 12 semaines. Pour l’impression des cellules souches mésenchymateuses 
d’origine murine, nous avons évalué leur prolifération chez la souris Balb/c âgée de 12 
semaines. Nous avons choisi des cellules D1 (cellules souches issues de la moelle osseuse 
de souris Balb/c) dont la prolifération cellulaire était certaine chez la souris Balb/c 
(allogreffe), comme démontré par Juffroy et al 2009, en implantation sous cutanée. Les 
souris OF1 et les souris Balb/c sont immuno-compétentes. Sur un plan physiologique, leur 
système immunitaire joue un rôle important pour prévenir les infections, éradiquer les 
infections déclarées, empêcher la prolifération tumorale et dans les processus de 
cicatrisation (Walsh et al 2006, Takayanagi et al 2007). Ces souris présentent l’avantage de 
diminuer le cout et la lourdeur de l’expérimentation. 
 
      L’inconvénient de ce modèle est qu’il n’est pas extrapolable à l’orthopédie (aux os longs) 
car  il n’existe pas de contrainte mécanique sur ce site et reste inadapté à l’étude de la 
réparation de l’os spongieux. Il semble donc intéressant par la suite de développer des 
modèles soumis à des contraintes mécaniques comme le condyle fémoral. L’absence de 
contraintes mécanique en site pariétal est un avantage certain pour la technique de 
bioimpression dans la mesure où les biomatériaux construits ont des propriétés mécaniques 
très faibles au moment de leur élaboration. Enfin, la calvaria est un os plat et très fin qui 
contient relativement peu de cellules et de	  moelle osseuse ce qui représente une situation 
qui n’est pas la plus favorable pour la régénération osseuse. La calvaria représente le 
meilleur site d’étude de la capacité de régénération osseuse car il est peu vascularisé  et il 
est donc plus difficile de former un nouvel os (Schmitz et al 1986, Jager et al 2005).	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2- LA STATION DE TRAVAIL POUR LE LAB	  	  	  	  	  	  	  	  	  Pour ce travail, nous avons utilisé le prototype INSERM de micro-impression d’éléments 
biologiques assisté par laser ou station de travail  développé en 2007 au laboratoire U1026.  
 
      Les imprimantes disponibles sont basées sur quatre technologies principales telles que 
le jet d’encre, les micro-seringues, l’éjection de micro-gouttes  par ondes acoustiques de 
surface et l’impression assistée par laser. Les méthodes basées sur l’extrusion (micro-
seringues) ont permis d’obtenir l’impression de structures volumineuses avec une forte 
densité mais avec une faible résolution (environ 500µm) (Norotte et al  2009, Tasoglu et al 
2013) ce qui ne permet pas de reproduire avec précision les structures d’un tissu vivant. Les 
imprimantes jet d’encre ont la capacité d’imprimer des volumes importants d’hydrogels mais 
avec une densité cellulaire limitée à 3 ou 5 millions de cellules par ml contrairement à la 
micro-impression d’éléments biologiques assistée par laser qui imprime à des concentrations 
cellulaires de l’ordre de 100 à 120 millions de cellules par ml. A l’inverse, le laser permet 
l’impression de faibles volumes d’une dizaine de pL mais avec une résolution et une densité 
cellulaire plus importante (Guillotin et al 2010, Tasoglu et al 2013). L’impression acoustique 
(fang et al 2012, Tasoglu 2013) et l’impression laser réunissent la densité et la résolution. 
Ainsi, l’objectif souhaité détermine le choix de l’imprimante utilisée.   
 
     Le prototype utilisé au laboratoire a été réalisé afin de concevoir une imprimante laser 
pour la biologie cellulaire. Ainsi, les caractéristiques de différents lasers impulsionnels ont 
été étudiées afin de déterminer leurs aptitudes à imprimer des cellules vivantes et des 
biomatériaux. La  principale caractéristique laser considérée a été la longueur d’onde. Dans 
la littérature, la plupart des études précédentes ont utilisé un laser avec une longueur d’onde 
située dans l’utraviolet (UV) (Ringeisen et al 2004, Baron et al 2004, Doraiswamy at al 2006, 
Dinca et al 2008, Duocastella et al 2008, Brown et al 2010, Hribar et al 2014) alors que nous 
avons utilisé dans cette étude un laser avec une longueur d’onde (1064nm) située dans 
l’infrarouge (IR). Des chercheurs de Hannover (Allemagne) utilisent un laser similaire à celui 
de notre laboratoire (Ovsianikov et al 2010, Gruene et al 2010, Michael et al 2013). 
Certaines études ont montré que les lasers utilisant une longueur d’onde située dans l’UV 
pouvaient générer la libération de radicaux libres oxygénés  (Crisostomo et al 2007) et 
dénaturer l’ADN  (Botchway 2010). Cependant, d’autres études ont montré que les lasers UV 
utilisés pour le LAB ne semblaient pas avoir d’effet sur la survie des cellules (Ringeisen et al 
2004) et d’effet délétère au niveau de l’ADN (Colina et al 2005). L’exposition de la lumière 
laser sur la couche cellulaire peut entrainer une  surchauffe délétère à la survie des cellules. 
Pour surmonter ce défit des lasers avec une longueur d’onde située dans l’infrarouge ont été 
utilisées. Le rayonnement des lasers  IR manque d’énergie pour générer des radicaux libres 
et n’est pas  absorbé par l’ADN (Tasoglu et al  2013). L’innocuité des lasers IR sur les tissus 
biologiques permet donc leur utilisation in vitro  et in vivo. 
 
     Ainsi, Il apparaît  que les techniques LIFT-modifié semblent les plus adaptées à 
l’impression biologique. La vitesse d’impression (jusqu’à 104 gouttes par seconde) de même 
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que le débit cellulaire maximum (jusqu’à 105 cellules par seconde) et une viabilité cellulaire 
intéressante de 95 à 100% justifient l’usage du LIFT pour la bioimpression. Le LIFT modifié 
présente l’avantage par rapport aux autres imprimantes d’être une méthode d’impression 
directe sans contact et sans orifice ce qui permet d’utiliser des bioencres de viscosité variée 
et à forte concentration cellulaire. De plus, l’absence de  buse réduit les forces de 
cisaillement appliquées aux cellules. 
 
     Le prototype mis au point au laboratoire n’était pas conçu initialement pour des 
impressions in situ, in vivo. Pour les impressions in situ, in vivo la lame receveuse  a été 
remplacée par la souris. La limite de ce dispositif était lié à la course des platines de 
translation qui n’autorisaient pas toujours un positionnement direct de la souris lors des 
expérimentations in vivo, in situ. Ce problème a été réglé grâce à la conception d’un portoir 
de stéréotaxie afin de positionner la souris dans la station de travail. Ce portoir présente 
l’originalité de permettre son inclinaison transversale afin de compenser la légère angulation 
(12°) de la calvaria. Cette inclinaison a été déterminée après une analyse de coupes 
histologiques (n=10) qui a permis d’obtenir une angulation moyenne de 10° (mesures variant 
de 5 à 12°). Le défaut osseux devant être parallèle à la lame donneuse et le sommet de la 
calvaria devant être à une distance identique à celle de la lame de verre receveuse placée 
sur le portoir prévu pour les impressions in vitro. Ce portoir pour souris permet ainsi une 
grande amplitude de déplacement notamment en x et une rotation des animaux sur l’axe 
transversal pour les impressions in situ, in vivo.  
 
     La caméra CCD via un système optique, nous a permis d’adapter les conditions de 
focalisation sur la cible ainsi que le positionnement (x, y, z) du substrat. Le positionnement 
du substrat, le pilotage du carroussel, l’observation vidéo et la conception des motifs ont été 
controlés par le logiciel Delphi ASTRÉE. Cette interface informatique de la station de travail 
nous a permis d’adapter les différents paramètres d’impression tels que l’énergie, la 
fréquence, la vitesse d’impression, le motif imprimé et l’entrefer (distance entre le donneur et 
le receveur).  
La caméra CCD était un outil indispensable lors des impressions in situ, in vivo. En effet, elle 
nous a permis de nous adapter à la morphologie individuelle de chacune des souris ainsi 
qu’aux variations de positionnement des défauts osseux créés au niveau de la calvaria 
contrairement aux impressions in vitro où les conditions de focalisation se faisaient 
automatiquement car les lames de verre étaient identiques.  L’automatisation de ce système 
a été un avantage certain dans la mesure où il nous a permis d’expérimenter parallèlement 
plusieurs conditions avec des impressions à des énergies différentes sur un même 
échantillon notamment lors des évaluations de la viabilité cellulaire post-impression. De plus 
cette automatisation permet une reproductibilité des conditions expérimentales.  
 
    La station de travail était placée dans une salle de culture cellulaire afin de réaliser les 
expérimentations in vitro et in vivo dans des conditions stériles. Les manipulations 
d’éléments biologiques vivants ou de biomatériaux étaient faites sous une hotte à flux 
laminaire afin d’éviter les risques de contaminations : l’étalement de l’encre de cellules ou de 
biomatériaux sur la lame donneuse ainsi que la préparation du matelas de collagène sur la 
lame receveuse ou sur la calvaria de souris.  Ensuite, les lames donneuses ont été 
transportées dans des boîtes de pétri stériles à l’intérieur de la station de travail. Les 
manipulations hors de la hotte n’ont duré que quelques minutes et bien que les conditions 
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stériles n’étaient pas parfaites, nous avons subi très peu de contamination (<0,5%) pour les 
expérimentations in vitro. 
 
    Cette technique LAB a nécessité l’utilisation d’une couche absorbante métallique d’or ou 
de titane sur la lame donneuse car la lame de verre ainsi que les hydrogels utilisés étaient 
transparents à la longueur d’onde infrarouge. La couche d’or ou de titane est sacrifiée 
pendant l’impression (Figure 105).                  
 
                  
                                     
                                   Figure 105 : Lame donneuse en microscopie photonique (lumière blanche) après     
impression de gouttes. Nous pouvons observer la disparition de la couche d’or sur les zones d’impression. 
 
 
    Les résultats obtenus post-impression étaient similaires avec l’utilisation de l’or ou du 
titane même si nous avons observé une présence plus importante de débris métalliques 
lorsque l’or était utilisé. De plus, la couche de titane semblait plus adaptée car lors des 
manipulations, il était plus aisé d’étaler la bioencre sur la lame donneuse recouverte de 
titane car la couche ne se détachait pas contrairement à l’or. Même si l’effet biologique 
éventuel des débris métalliques imprimés avec les éléments biologiques n’a pas encore été 
étudié à ce jour, la présence de cette couche absorbante pourrait constituer un problème sur 
le plan biologique. Une perspective expérimentale intéressante de cette méthode serait de 
s’affranchir de cette couche métallique absorbante afin d’éliminer les débris métalliques dans 
les gouttelettes imprimées. Une variante de cette technique LAB avec l’utilisation d’une 
feuille de métal pourrait permettre de limiter les débris métalliques lors de l’impression (Lin Y. 
et al 2011). L’utilisation d’une membrane de polyimide de quelques µm d‘épaisseur  pourrait 
être également une alternative à l’utilisation de la couche métallique absorbante car l’éjection 
de la goutte se fait par déformation de cette membrane ce qui n’induit pas de débris sur la 
lame receveuse. L’autre avantage de cette méthode est l’absence de radiation laser dans la 
bioencre puisque la profondeur d’absorption du film de polyimide en UV est de 0,2 à 0,5µm 
ce qui permet une protection des éléments biologiques (Brown et al 2010). Un autre moyen 
serait l’utilisation d’un laser impulsionnel femtoseconde focalisé en volume qui permettrait de 
s’affranchir de la couche métallique absorbante et donc des débris métalliques dans les 
gouttelettes imprimées (Hallo et al 2010). 
 
    Une des principales limites rencontrée dans cette étude lors de l’utilisation du prototype 
expérimental est la distance d’impression entre le donneur et le receveur. En effet, la 
distance ou entrefer entre la lame donneuse et le receveur pour les impressions de micro-
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éléments biologiques était au maximum de 1500µm pour les expérimentations in vitro  et in 
vivo ce qui ne permet pas d’envisager le comblement de défauts osseux profonds. L’autre 
limite est l’étalement manuel de la bioencre sur la lame donneuse et du matelas de 
collagène sur la lame receveuse. Ces étapes sont très « opérateur dépendant » et peuvent 
donc induire des variations importantes entre les différents opérateurs. L’épaisseur et 
l’homogénéité de la bioencre de cellules ou de nHA sont  également des paramètres  
importants car ils vont influencer la formation du jet et le succès de l’impression. Guillemot et 
al 2010 ont montré qu’il existe une relation entre l’épaisseur de l’encre et l’énergie 
nécessaire à l’éjection. Le maintien d’une température modérée et d’une hygrométrie élevée 
de la pièce permet de régler partiellement le problème de déshydratation de l’encre 
d’impression. Les lames donneuses ne peuvent être utilisées que quelques minutes ce qui 
induit une grande consommation de lames et donc de cellules et /ou biomatériaux lors des 
expérimentations. 
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3- IMPRESSION DE MOTIFS PAR LE LAB DE CELLULES    SOUCHES	  
MÉSENCHYMATEUSES D’ORIGINE MURINE IN VITRO 
 
      Le Bioprinting ou Bioimpression d’éléments biologiques permet de manipuler et 
d’organiser, dans les 3 dimensions de l’espace, à l’échelle cellulaire des éléments 
biologiques vivants tels que les cellules et des éléments tels que les composants de la 
matrice extracellulaire (MEC), des biomatériaux, des facteurs de croissance, des 
médicaments sans perdre leur fonction biologique (Ringeisen et al 2004, Doraiswamy et al 
2006, Gruene et al 2010). L’étape préliminaire de la conception d’un matériau cellularisé 
avec la technique de la micro-impression d’éléments biologiques était de montrer la 
possibilité de manipuler les cellules sans altérer leur viabilité, leur capacité de prolifération et 
leur potentiel de différenciation. 
 
       Le choix d’un type cellulaire, de la composition de la matrice de l’encre ainsi que de la 
concentration cellulaire pour la préparation des encres ont du être préalablement 
déterminés.  
 
       Pour notre travail, nous avons choisi une lignée cellulaire (cellules D1) pour les 
impressions par LAB. Les cellules D1 sont des cellules souches mésenchymateuses 
d’origine murine issues de la moelle osseuse de souris Balb/c. Ces cellules ont la capacité 
de se différencier in vitro en au moins 3 types cellulaires (Diduch et al 1993, Cui et al 1997, 
Dahir et al 2000) et de former in vivo un tissu osseux. Juffroy et al 2009 ont obtenu une 
importante formation d’un « pseudo » tissu osseux après l’injection sous cutanée de cellules 
D1 dans des souris immunocompétentes (souris Balb/c) sans facteur de croissance 
ostéogénique, ni  scaffold. Ces données nous ont permis de proposer ce modèle cellulaire 
comme un outil pour explorer in vivo, in situ l’influence des motifs et des structures imprimés 
sur l’ostéogénèse. 
 
     La concentration cellulaire de l’encre de D1td-tomato variait de 100 à 120 millions de 
cellules/ml ce qui nous a permis d’imprimer des gouttes avec une forte densité de cellules. 
Le LAB permet ainsi d’imprimer de fortes concentrations cellulaires (niches cellulaires) de 
cellules souches dans des zones très précises (Lutolf et al 2009). Ce paramètre est 
important car les processus biologiques basés sur la communication cellulaire ne peuvent 
pas se mettre en place lorsque la densité cellulaire déposée par l’imprimante est insuffisante. 
Des encres à base d’alginate ont été utilisées (Koch et al 2009, Ovsianikov et al 2010, 
Gruene et al 2010, Catros 2012). Dans notre étude, l’encre était uniquement composée de 
cellules et de milieu de culture (DMEM) afin d’éviter toute action de l’alginate sur la viabilité 
cellulaire in vitro et sur l’inflammation in vivo (Kim et al 2013). 
      
     La haute résolution d’impression par LAB nous a permis de réaliser des gouttes d’environ  
120µm de diamètre. Chaque goutte contenait environ 50 cellules. La résolution est un autre 
paramètre essentiel pour la bioimpression. En effet, une résolution trop faible ne permettrait 
pas de reproduire avec précision les structures d’un tissu vivant (Campbell et al 2007, 
Mironov et al 2009).  
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    En théorie, la bioimpression devrait être capable de reproduire des structures à toute 
petite échelle. Cependant, il est difficile pour le moment de réaliser des structures aussi 
détaillées (Folch et al 1998). Certains chercheurs (Dean et al 2007, Lin et al 2008) 
s’intéressants aux phénomènes d’auto-assemblage et auto-organisation pour générer une 
structure pensent qu’il n’est pas nécessaire de reproduire avec précision les organes 
biologiques (Mironov et al 2009). Pour créer un tissu vivant fonctionnel, les cellules doivent 
pouvoir créer des connexions entre elles et pour cela il faut un temps de maturation (Freed 
et al 1998, Griffith et al 2002, Sachlos et al 2003, Ko et al 2007). Dans ce travail, nous avons 
évalué l’influence éventuelle d’un motif d’impression sur l’organisation cellulaire. Nous avons 
imprimé des cellules sous forme de motifs sur un substrat. L’intérêt de constituer ces niches 
de cellules souches était de créer un environnement favorable pour leur prolifération et leur 
différenciation. Deux motifs d’impression ont été choisis un disque de 2mm de diamètre et un 
anneau de 3mm de diamètre externe et 2,1mm de diamètre interne. Le nombre de cellules 
imprimées dans chaque motif était équivalent. Les paramètres d’impression ont été 
déterminés préalablement afin d’obtenir des gouttes de 120µm de diamètre pour imprimer 
une forte densité cellulaire avec une haute résolution tout en préservant la viabilité cellulaire, 
la capacité de prolifération et le potentiel de différenciation des cellules. Les impressions des 
disques et des anneaux ont été réalisées avec une haute résolution (environ 120µm par 
goutte) sur un matelas de collagène. 
 
Figure 106 : (a) Disque de D1td-tomato à J8 post-impression et (b) anneaux de D1td-tomato à J6 post-impression (forte 
contraction du collagène par les cellules) x2. 
 
 
Figure 107 : (a) Disque de D1td-tomato à j4 post-impression x10 et (b) anneau de D1td-tomato à J4 post-impression 
x10. Nous pouvons observer la communication et la connexion des cellules entre les gouttes. 
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    Dans la littérature, le matelas recouvrant la lame receveuse a souvent été une couche de 
Matrigel® avec une épaisseur de 50 à 100µm ce qui permet l’amortissement des chocs lors 
de l’impression cellulaire (Baron et al 2004, Catros et al 2011). Cette couche a un rôle 
important dans le maintien de la viabilité des cellules imprimées. Mais la composition exacte 
du Matrigel® n’est pas totalement connue c’est pourquoi certains auteurs comme Schiele et 
al 2010 ont proposé l’utilisation de la gélatine pour la micro-impression de cellules par LAB. 
Dans cette étude, nous avons utilisé du collagène de queue de rat de type I comme matelas 
recouvrant la lame receveuse pour les expérimentations in vitro et in vivo, in situ. Le 
collagène a servi de matrice extracellulaire pour la culture des cellules. Le collagène a 
permis de maintenir la viabilité et la prolifération des cellules après impression en jouant le 
rôle d’amortisseur et évite la déshydratation des cellules imprimées Koch et al 2013. 
L’épaisseur minimale de collagène utilisée in vitro était de 200µm afin de maintenir la 
viabilité cellulaire. Les lames recouvertes de collagène ont été maintenues dans une 
ambiance humide afin d’éviter les phénomènes de déshydratation. Néanmoins, lorsque nous 
observons l’image d’un échantillon de collagène obtenue en microscopie confocale (figure 
70), nous pouvons observer que l’épaisseur du collagène sur la lame receveuse était 
seulement de 160µm. Les cellules ont également été imprimées sur une couche de nHA-
collagène ou de collagène seul in vivo  et in situ sur la dure de souris Balcb/c mais avec une 
épaisseur de 100µm. La souplesse de la dure mère a probablement permis de diminuer les 
chocs induits lors de l’atterissage des cellules. Cette couche d’un composite nHA-collagène 
ou de collagène a probablement joué le rôle de matelas « amortisseur » lors de l’impression 
des cellules. L’observation en microscopie confocale a montré qu’une partie des cellules D1 
étaient incluses dans le collagène ce qui permet de ne pas laver le motif imprimé lors du 
dépôt du milieu de culture sur les échantillons. Certaines cellules D1 restées en surface 
après impression ont pu s’étaler sur le substrat. 
 
    Nous avons évalué quantitativement post-impression la capacité de prolifération des 
cellules D1td-Tomato grâce au test de l’Alamar Blue. Nous avons pu observer que la 
prolifération des cellules D1td-tomato a augmenté de manière significative entre J3 et J17 
post-impression. Le phénotype ostéoblastique a été évalué sur des cellules D1td-Tomato 
imprimées grâce au marqueur tardif de l’ostéogénèse (mise en évidence de l’ostéocalcine 
par coloration à l’Alizarin Red) après 21 jours de culture. Les résultats quantitatifs nous ont 
montré une différence statistiquement significative entre les D1 imprimées mise en milieu 
différencié versus les mêmes cellules placées en milieu témoin. Gruene et al 2013 ont 
montré que le phénotype de cellules souches mésenchymateuses (MSC) humaines n’était 
pas affecté 4 jours après impression. Gruene et al 2011 ont montré que l’impression des 
cellules par la technique de bioimpression laser n’affectait pas le potentiel de différenciation 
des MSC. Ainsi, les études montrent que les cellules ne sont pas affectées par l’impression 
laser. Les cellules sont viables et totalement fonctionnelles. 	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4- IMPRESSION IN SITU, IN VIVO PAR LAB 
 
    Des applications de prototypage rapide (Hutmacher 2000, Bàrtolo et al 2008) ont été 
proposées en médecine régénératrice afin de contrôler avec précision la structure du 
scaffold tout en favorisant sa colonisation par les cellules de manière à former un tissu 
fonctionnel (Hutmacher 2000). Plus récemment, les avancées technologiques dans les 
domaines de l’automatisation, la miniaturisation, la conception assistée par ordinateur et 
l’usinage ont permis développement du bioprinting. Comparativement aux méthodes 
traditionnelles (Langer et al 1993), l’objectif du bioprinting n’est pas de semer des cellules 
sur un échafaudage macroporeux et biocompatible mais plutôt d’organiser individuellement 
les éléments constitutifs du tissu lors de sa conception par une déposition couche par 
couche des éléments biologiques du greffon. La fabrication de produits d’ingénierie tissulaire 
par bioprinting permet le positionnement des cellules au sein du biomatériau, ce qui pemet 
donc de s’affranchir de l’étape de maturation in vitro ou d’avoir une période de maturation 
plus courte. L’objectif de cette étude était d’apprécier si l’impression de biomatériaux et de 
cellules était réalisable in situ et in vivo chez la souris. Notre principal résultat a été de 
prouver que ce concept était applicable in situ  et in vivo dans un modèle osseux de taille 
critique sur la calvaria de souris. La micro-impression d’éléments biologiques in situ, in vivo 
pourrait avoir des applications dans la chirurgie robotisée (Cinquin et al 2004, Taylor et al 
2003) – voir chapitre 6 de la Discussion. 
 
Effet du rayonnement laser IR sur le cerveau et le tissu osseux de la souris 
 
     Alors que l’impression biologique a été en grande partie étudiée avec des lasers pulsés 
UV aux longueurs d’onde de 248 nm et de 355 nm (Baron et al 2004, Ringeisen 2004, 
Duocastella et al 2008) nous avons utilisé pour ce travail un laser pulsé IR avec une 
longueur d’onde de 1064 nm. Les tissus biologiques sont transparents aux lasers situés 
dans la longueur d’onde de l’IR. Ainsi, l’hypothèse de l’innocuité des lasers IR sur les tissus 
biologiques était plus probable et nous a permis d’envisager des expérimentations in situ et 
in vivo avec plus de sécurité (Bouvet-Gerbettaz et al 2009).   
 
    Une étude préliminaire a été réalisée afin d’évaluer l’effet éventuel du laser IR (1064 nm) 
sur les tissus environnants de la zone d’impression. Nous avons focalisé le faisceau laser 
sur la dure mère et avons appliqué une irradiation avec les mêmes paramètres que nous 
avons utilisé lors des impressions de biomatériaux et de cellules. L’analyse des IRM a 
montré que l’irradiation laser et le trauma chirurgical ont entrainé une inflammation de la 
zone irradiée à J7, qui a régressé à J15 pour disparaître après 21 jours. Les coupes 
histologiques décalcifiées ont montré la présence de myofibroblastes du côté test ainsi que 
du côté témoin sans inflammation ou de nécrose des tissus osseux et nerveux. Nous avons 
donc conclu que le laser utilisé pour ces expériences n’avait aucun effet délétère sur les 
tissus adjacents au défaut osseux. De plus, le laser utilisé dans les conditions d’impression 
par le LAB a vraisemblablement moins d’effets biologiques car lors de l’impression d’une 
bioencre les impulsions laser sont absorbées par la couche d’or recouvrant la lame 
donneuse. Contrairement à l’étude de Kim et al 2010, nous n’avons pas observé d’effet 
ostéoinducteur du laser IR (1064 nm) à 1 mois. Kim et al 2010 ont constaté que l’application 
d’un faisceau laser Nd :Yag (1064nm), tous les 2 jours pendant 2 semaines, sur des défauts 
osseux de 5mm non comblés favorisait la régénération osseuse chez le rat.   
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Impression d’une encre de nHA 
 
     Notre première expérience de bioimpression in situ et in vivo a été d’imprimer une encre 
de nHA dans des défauts osseux de calvaria chez la souris OF-1 (Kériquel et al 2010).  Le 
choix d’une solution d’hydroxyapatite pour le comblement des défauts osseux a été fait en 
raison de sa composition chimique relativement proche de celle de la phase minérale de l’os 
(biomimétisme). L’hydroxyapatite a été largement utilisé comme substitut osseux ces 20 
dernières années car il présente une excellente biocompatibilité ce qui permet de réduire les 
réactions inflammatoires, la toxicité systémique et les risques de rejet du biomatériau 
(Gauthier et al 1999, Nelson et al 2006, Nandi et al 2008). La forme nano-cristalline de 
l’hydroxyapatite augmenterait la capacité d’adhésion des ostéoblastes et aurait des 
propriétés biodégradables acceptables (Nelson et al 2006). L’utilisation d’hydroxyapatite 
sous forme de solution a été choisie afin de permettre l’impression laser du biomatériau par 
LAB. La synthèse de la solution a été réalisée en milieu aqueux afin d’éviter la présence de 
résidus toxiques pour les cellules et des expériences précédentes ont montré que le 
biomatériau n’a pas été modifié après impression (Catros et al 2011). Le mélange de la 
solution nano-cristalline d’hydroxyapatite avec 30% de glycérol (v/v) a été choisi de manière 
à éviter l’évaporation de la solution pendant l’impression.  
    
         Les résultats de l’histologie après 1 semaine ont mis en évidence la présence du 
biomatériau imprimé par LAB dans le défaut osseux au contact de la dure-mère. Cependant, 
des particules d’hydroxyapatite sont également visibles du côté où il n’y a pas eu 
d’impression de biomatériau mais celles ci sont situées  beaucoup plus à distance des 
méninges. Ces résultats mettent en évidence une migration du biomatériau du côté non 
imprimé probablement en raison de la fluidité de la solution imprimée et des mouvements de 
la peau sur les défauts osseux. Le nombre de particules mises en évidence semble diminuer 
au cours du temps, probablement en raison d’une dissolution dans les fluides interstitiels 
et/ou de processus de phagocytose (Kwong et al, 1989). 
 
    Les résultats quantitatifs du micro scanner ainsi que de l’histologie à 1 mois et 3 mois de 
cicatrisation ont montré une réparation osseuse inconstante mais ne montrent pas de 
différence de réparation osseuse significative entre le coté comblé et non comblé. Ces 
résultats ne confirment pas les résultats prometteurs obtenus après comblement de défauts 
diaphysaires par de la nano hydroxyapatite chez la chèvre (Nandi et al, 2008). Ces 
différences pourraient s’expliquer par un manque de biomatériau en quantité et/ou 
concentration dans la solution. De plus La fluidité de la solution n’a pas permis le maintien du 
biomatériau sur le site comblé au cours du temps. Cette étude a  permis de valider la 
faisabilité d’impression in situ et in vivo d’une solution nano-cristalline d’hydroxyapatite par 
LAB dans des défauts osseux de calvaria de souris. 
 
 
Impression d’une encre de cellules souches mésenchymateuses d’origine murine 
 
    Cette seconde expérimentation avait pour premier objectif d’imprimer in situ, in vivo une 
encre de cellules D1-Luc (avec une concentration cellulaire de 120 millions de cellules par 
ml) sur des défauts osseux de taille critique (3,3mm de diamètre) chez des souris Balb/c 
immuno-compétentes. Nous avons choisi des cellules D1 (cellules souches issues de la 
moelle osseuse de souris Balb/c) dont la prolifération cellulaire in vivo était certaine chez la 
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souris Balb/c (Juffroy et al 2009). Cette lignée cellulaire présente l’avantage d’obtenir 
rapidement en grande quantité des cellules (temps de doublement de population de 28 
heures) et de constituer un groupe cellulaire homogène. Pour permettre le maintien des 
cellules imprimées sur le site, nous avons utilisé une couche de collagène comme substrat 
d’impression. Cette couche de collagène a été placée au contact de la dure-mère. Les 
observations in vitro nous ont montré que les cellules D1 imprimées sur un substrat de 
collagène étaient viables après 8 jours de culture et qu‘elles s’étalaient sur le matelas de 
collagène, ce qui confirme la cytocompatibilité du collagène. Afin d’évaluer deux profils 
potentiels de réparation osseuse, deux motifs cellulaires ont été choisis pour l’impression in 
situ, in vivo un disque de 2mm de diamètre (partant du centre du défaut osseux) et un 
anneau de 3mm de diamètre externe et 2,1 de diamètre interne (partant des berges du 
défaut osseux). Nous avons utilisé la même quantité de cellules dans les deux situations. Le 
suivi des cellules après implantation a été réalisé grâce au photon imageur en mode 
bioluminescence. La quantification au photon imageur a montré dans un premier temps la 
présence des cellules imprimées sur le site d’implantation à J10. Les cellules imprimées 
étaient viables et se sont maintenues sur le site au cours du temps. Dans un second temps, 
nous avons pu observer la prolifération des cellules 49 jours après leur implantation. La 
quantification au photon imageur a montré des résultats identiques entre les impressions de 
disques et anneaux de D1-luc à tous les temps du suivi. Ces résultats in vivo confirment les 
résultats quantitatifs obtenus in vitro où nous avions observé une  prolifération cellulaire 
identique post impression entre les anneaux et les disques de cellules. Le suivi des cellules 
par le principe de bioluminescence a présenté un intérêt certain dans ce travail en 
permettant de localiser avec précision les cellules implantées et de quantifier leur 
prolifération au cours du temps. Le maintien de la viabilité cellulaire et du potentiel de 
différenciation des cellules souches (Baron et al 2005, Hopp et al 2005, Othon et al 2008, 
Koch et al 2010, Gruene et al 2011, Raof et al 2011) après impression in vitro ont déjà été 
démontrés sur différents types cellulaires mais n’avait jamais été démontré avec des cellules 
D1.  A notre connaissance, des impressions de cellules avec une imprimante laser  in situ et 
in vivo n’ont jamais été réalisées. Une équipe (Binder 2011) a imprimé in situ et in vivo une 
encre composée de cellules humaines kératinocytes et fibroblastes en suspension dans un 
mélange de fibrinogène et de collagène de type I sur la peau de souris nude mais avec une 
imprimante jet d’encre. Cette étude a montré que le temps de cicatrisation était plus court du 
côté où les cellules avaient été imprimées. L’histologie a montré que la peau néo-formée 
avait une organisation cellulaire normale. 
 
    Après 2 mois de cicatrisation, les observations au micro-scanner in vivo ont montré la 
présence de néo-formation osseuse pour des échantillons avec impressions de disques et 
d’anneaux. Les résultats qualitatifs étaient inconstants entre les échantillons. Les 
impressions d’anneaux de cellules n’ont jamais montré de néo-formation osseuse au centre 
mais uniquement au niveau des bords du défaut osseux. Les impressions de disques de 
cellules ont montré la présence d’os néoformé dans la partie centrale et en dehors du défaut 
pour certains échantillons. Il semblerait que la prolifération cellulaire in vivo soit différente en 
fonction du motif imprimé ce qui confirme les résultats observés in vitro. Néanmoins, nous 
n’avons pas observé de reconstruction osseuse complète du défaut à 2 mois de cicatrisation 
au micro-scanner in vivo. 
 
   La quantification du tissu osseux néo-formé des images du micro-scanner a été réalisée 
grâce à un volume cylindrique standardisé. Le volume de la région d’intérêt était un cylindre 
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de 3,3 mm de diamètre et de 0,5mm d’épaisseur. L’épaisseur a été surdimensionnée par 
rapport à l’épaisseur d’un calvaria qui est d’environ 300 µm  afin de prendre en compte la 
convexité de la surface de la calvaria et les variations morphologiques individuelles. Nous 
avons pu observer la présence de néoformation osseuse avec une valeur moyenne de 
BV/TV à 2 mois qui était supérieure dans les défauts avec impressions de disques (1,94 / 
4,21) par rapport aux impressions d’anneaux (0,76 / 4,21) mais il n’y avait pas de différence 
statistiquement significative entre les deux motifs imprimés. La valeur du BV/TV était pour 
les deux motifs imprimés significativement inférieure aux valeurs d’animaux témoins non 
opérés. 
 
   L’histologie décalcifiée à 5 semaines de cicatrisation a montré sur des échantillons avec 
impression de disques de cellules, la présence de tissu osseux avec une cicatrisation 
complète du défaut sur quelques souris. Néanmoins, ces résultats sont hétérogènes. 
L‘hétérogénéité des résultats peut s’expliquer par une éventuelle migration des cellules en 
dehors du site après implantation. Pour les échantillons avec impression d’anneaux de 
cellules, nous observons à 5 semaines de cicatrisation la présence de tissu osseux au 
niveau des bords du défaut sans obtenir de tissu osseux dans la partie centrale du défaut 
(sur aucun des échantillons). Nous avons mis en évidence la présence de tissu fibreux dans 
la partie centrale du défaut.  
 
    Le second objectif de cette étude était d’imprimer deux motifs différents un disque et un 
anneau in situ et in vivo avec une encre de D1td-tomato sur des défauts osseux de calvaria 
de souris. Les impressions ont été réalisées sur la dure-mère. Nous avons observé les 
motifs  post impression en microscopie à fluorescence. Nous avons ainsi montré que 
l’impression de motifs de cellules D1td-tomato (cellules avec seulement du milieu de culture) 
tels que un disque et un anneau était possible in situ et in vivo sur calvaria de souris avec 
une haute résolution spatiale des motifs (une dizaine de microns). 
 
 
Impression d’une encre de composite nHA-collagène et d’une encre de cellules 
souches mésenchymateuses d’origine murine 
 
    L’objectif de cette étude était d’apprécier l’influence de deux organisations cellulaires 
imprimées (l’une partant des berges du défaut et l’autre du centre du défaut) in situ et in vivo 
sur la prolifération cellulaire et la néo-formation osseuse. Nous avons imprimé dans des 
défauts osseux de taille critique de calvaria chez la souris Balb/C trois couches d’une encre 
de nHA-collagène, une encre de cellules D1td-tomato (avec une concentration cellulaire de 
120 millions de cellules par ml) avec des impressions de disques et anneaux dans les 
mêmes conditions que décrites précédemment puis trois couches de nHA-collagène (côté 
test). Six couches de nHA-collagène ont été imprimées du côté controlatéral (côté témoin). 
La même quantité de cellules a été utilisée pour les impressions de disques et d’anneaux. 
Nous avons choisi d’imprimer les cellules sur un matelas de nHA-collagène qui sont 
fortement ostéoconductrices et qui peuvent être ostéoinductrices dans certaines conditions 
(Kim et al 2005).  
   Après 2 mois de cicatrisation, les observations au micro-scanner ex vivo ont montré la 
présence de néo-formation osseuse pour des échantillons avec impressions de disques et 
d’anneaux. Néanmoins, les résultats qualitatifs étaient inconstants entre les échantillons. Les 
impressions d’anneaux de cellules n’ont jamais montré de néo-formation osseuse au centre 
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mais uniquement au niveau des bords du défaut osseux ce qui va dans le sens des résultats 
obtenus précédemment avec l’impression de cellules seules. Les impressions de disques de 
cellules ont montré la présence d’os néoformé dans la partie centrale du défaut et une 
reconstruction complète du défaut pour certains échantillons. Il semblerait que la prolifération 
cellulaire in vivo soit différente en fonction du motif imprimé ce qui confirme les résultats 
observés in vitro.   
   La quantification du tissu osseux néo-formé des images du micro-scanner a été réalisée 
grâce à un volume cylindrique standardisé comme décrit précédemment. Nous avons pu 
observer la présence de néoformation osseuse avec une valeur moyenne de BV/TV à 2 mois 
qui était supérieure dans les défauts avec impressions de disques (1,88 / 4,21mm3) par 
rapport aux impressions d’anneaux (0,91 / 4,21mm3). La quantification du BV/TV (rapport du 
volume osseux sur le volume total de l’échantillon dans la zone d’intérêt) montre une 
différence significative entre le coté test (impression de nHA-collagène et anneau de D1td-
tomato) et le coté témoin (impression de nHA-collagène seulement) à 2 mois de cicatrisation 
avec le Test de Wilcoxon sur échantillons appariés (p-value = 0,021). La quantification du 
BV/TV montre une différence significative entre le coté test (impression de nHA-collagène et 
disque de D1td-tomato) et le coté témoin (impression de nHA-collagène seulement) à 2 mois 
de cicatrisation avec le Test de Wilcoxon sur échantillons appariés (p-value = 0,014). La 
quantification du BV/TV montre une différence significative entre le coté test (impression de 
nHA-collagène et disque de D1td-tomato) et le coté test (impression de nHA-collagène et 
anneau de D1td-tomato) à 2 mois de cicatrisation avec le Test de MannWhitney sur 
échantillons non appariés (p-value = 0,018). Cela confirme les résultats obtenus in vitro ainsi 
qu’in situ, in vivo après impression de cellules D1td-tomato.  
Les résultats du micro-scanner mais aussi sur des coupes histologiques à 2 mois de 
cicatrisation ont montré que l’impression de cellules au centre du défaut en forme de disque 
semble plus favorable à la cicatrisation osseuse. Nous avons pu observer la présence de 
vaisseaux dans les zones de néoformation osseuse. Le disque de cellules de 2mm de 
diamètre, contrairement à l’anneau de 3,1mm de diamètre externe n’avait pas de contact 
avec les bords du défaut osseux et n’a pas bénéficié d’un contact intime avec les éléments 
vasculaires et les cellules osseuses présentent au niveau des bords du défaut (Kanczler e al 
2008). Les cellules du disque ont donc probablement proliféré et migré de manière centrifuge 
permettant une réparation osseuse totale de quelques échantillons. L’organisation des 
cellules en forme d’anneaux nous a montré qu’une distance trop importante entre les cellules 
(2,1mm de diamètre dans la partie centrale) n’a pas permis la prolifération ainsi que la 
migration des cellules au centre du défaut. Nous avons quantifié la néoformation osseuse 
dans le centre du défaut sur les images micro-scanner en plaçant un cylindre standardisé de 
1,5mm de diamètre et de 0,5mm d’épaisseur au centre du défaut osseux. La quantification 
du BV/TV montre une différence significative entre les échantillons avec impression de nHA-
collagène et disque de D1td-tomato et les échantillons avec impression de nHA-collagène et 
anneau de D1td-tomato à 2 mois de cicatrisation avec le Test de Mann Withney  sur 
échantillons non appariés (p-value = 0,03). Le BV dans la partie centrale des défauts 
comblés par impression de nHA-collagène et anneaux de D1td-tomato est quasiment 
indétectable. Une impression de nHA-collagène seule n’a pas permis une réparation du 
défaut osseux.   
Cette structure 3D (3 couches de nHA-collagène, une couche de cellules et 3 couches de 
nHA-collagène) a permis de stabiliser le greffon sur le site d’implantation contrairement à 
l’étude précédente le nHA imprimé par LAB avait migré du côté témoin. Des études futures 
avec ce modèle devraient permettre de réaliser des structures plus complexes avec 
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notamment l’apport de facteurs de croissance qui pourraient être organisés sur des couches 
de nHA-collagène ou des membranes afin d’orienter la prolifération cellulaire. Les 
membranes de collagène-HA sont fortement ostéo-conductrices et peuvent être ostéo-
inductrices dans certaines conditions (Kim et al 2005). Cooper et al 2010 ont orienté la 
néoformation osseuse dans des calvaria de souris en imprimant de la BMP-2 avec une 
imprimante jet d’encre sur des membranes de derme d’origine humaine (DermaMatrix). Des 
études complémentaires sont nécessaires pour préciser le rôle des cellules imprimées dans 
le processus de cicatrisation et les interactions avec l’hôte. 
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5- INTÉRÊT DE L’ORGANISATION POUR LA RÉGÉNÉRATION 
TISSULAIRE 
 
   La capacité d’un adulte vertébré à régénérer des parties manquantes de son corps est 
limitée contrairement aux modèles amphibiens tels l’axolotl (Hutchison et al 2006) ou la 
salamandre (McCusher et al 2014), le zebrafish (Stewart et al 2014) qui peuvent régénérer 
tout ou partie de leur corps.  
   L’organisation pour la régénération tissulaire dépend de 2 paramètres principaux : la 
capacité d’auto-renouvellement des cellules et les paramètres de positionnement. Dans 
l’organogénèse et la régénération tissulaire le positionnement est contrôlé par des gênes qui 
codent pour des protéines qui permettent la migration et la différenciation des cellules 
(Norotte et al 2009, Murphy et al 2014). Dans l’ingénierie tissulaire classique ce paramètre 
de positionnement n’est pas pris en compte. Notre travail démontre la faisabilité d’orienter la 
régénération osseuse par l’organisation de l’impression des cellules.  
   Le choix du type cellulaire pour l’impression de tissu ou organe semble crucial pour 
l’obtention d’une structure fonctionnelle (Murphy et al 2014). Nous avons utilisé des cellules 
D1, MSC murine, issues de la moelle osseuse de Balb/c pour leur capacité de différenciation 
en ostéoblaste, chondrocytes et adipocytes (Diduch et al 1993, Cui et al 1997) et 
d’autorenouvellement (Juffroy et al 2009). Dans ce travail, nous avons émis l’hypothèse que 
la micro-organisation tissulaire pourrait avoir un rôle dans le devenir des cellules mMSC. 
   Pour répondre à ces critères nous avons utiliser une approche d’impression à l’échelle 
micro/nanométrique qui représente un domaine émergent dans le contrôle du 
microenvironnement cellulaire (Anderson et al 2004, Khademhosseini et al 2006, Karp et al 
2007). Afin d’étudier l’impact de l’organisation tissulaire à l’échelle microscopique, nous 
avons utilisé une technique reproductible et précise au niveau du nombre de cellules 
imprimées, de la forme et la taille du motif. Notre stratégie a été d’utiliser une micro-
impression d’éléments biologiques par laser d’une encre de mMSC à une concentration 
cellulaire de 120 millions de cellules /mL, un nombre de cellules et des paramètres laser 
identiques pour les deux motifs imprimés. L’impression d’anneaux in vitro a permis une 
organisation des cellules en forme d’anneaux mais sans envahissement de la partie centrale. 
Ces résultats ont été confirmés in vivo, où la partie centrale du défaut osseux n’a pas été 
colonisée par les cellules. L’impression de disques in vitro et in vivo a permis une 
reconstruction complète de certains défauts osseux. La prolifération cellulaire semble 
progresser de manière centrifuge. Dans ce travail, nous avons montré que le motif imprimé 
par LAB avec une densité cellulaire importante et une haute résolution avait influencé 
l’organisation des cellules et la réparation tissulaire. Il semble que l’organisation cellulaire au 
sein des disques favorise l’interaction entre les  cellules et créer un micro-environnement 
plus favorable à la régénération tissulaire qu’une organisation sous forme d’anneaux. 
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6- AVENIR DE LA BIOIMPRESSION IN SITU  
 
    Malgré des effets hétérogènes sur la formation osseuse (Keriquel et al 2010), la micro-
impression d’éléments biologiques par laser in situ a été réalisée dans notre laboratoire à 
l’aide d’une station de travail de CFAO (Conception Fabrication Assistée par Ordinateur). 
Cette approche a été également utilisée in situ pour la reconstruction de peau à l’aide d’une 
imprimante jet-d’encre (Binder et al 2011, Murphy et al 2014). Ces résultats montrent que 
l’impression in situ est possible et peut s’avérer être utile dans l’avenir pour la robotique 
médicale et des interventions médicales assistées par ordinateur. Plusieurs méthodes de 
bioimpression basées sur la micro-manipulation de cellules, d’agrégats cellulaires, de 
biomatériaux ou de protéine de la matrice extracellulaire ont été décrites avec  trois 
technologies différentes d’imprimantes : jet d’encre, micro-seringues ou impression assistée 
par laser (Ringeisen et al 2002, Barron et al 2005, Doraiswamy et al 2007, Koch et al 2010, 
Catros et al 2011, Koch et al 2013, Xu et al 2013). Chaque technique développée présente 
des avantages et inconvénients en terme de résolution, de vitesse d’impression et de facilité 
d’impression (Campbell et al 2007). Le LAB permet d’imprimer de fortes densités cellulaires 
avec une résolution spatiale importante mais à des faibles volumes (quelques pL par goutte) 
(Duocastella et al 2008, Guillotin et al 2010). A l’inverse, les méthodes basées sur le jet 
d’encre permettent d’imprimer les hydrogels avec des volumes importants mais la densité 
des cellules imprimées (4 millions de cellules/mL) est très inférieure aux techniques basées 
sur le laser (120 millions de cellules/mL) (Xu et al 2013). Une technologie hybride 
d’impression d’éléments biologiques pourrait être une solution d’avenir en simplifiant la 
conception de tissus complexes in vivo (Xu et al 2013, Murphy et al 2014). Avec 
l’augmentation de la vitesse et de la résolution d’impression des Bioimprimantes 3D, cette 
approche pourrait être une technique d’avenir pour la régénération des tissus in situ lors de 
la reconstruction de lésions  pendant la phase chirurgicale. Nous pourrions imaginer un robot 
chirurgical combiné à une imprimante 3D permettant l’éxérèse et la reconstruction des tissus 
dans la même chirurgie (Murphy et al 2014).                               
L’évolution des robots médicaux avec la capacité de réaliser de la bioimpression pourrait 
améliorer la précision chirurgicale. Cette technologie de conception fabrication assistée par 
ordinateur pourrait permettre de réaliser « sur mesure » des tissus ou organes in situ en 
contrôlant leur organisation spatiale. 
  Les recherches dans le domaine de la bioimpression et de la biofabrication ne devront pas 
se limiter à des développements technologiques et à des applications cliniques mais se 
développer dans les domaines pharmaceutique, cosmétologique et de la recherche 
fondamentale. Nous progressons dans la bioimpression de tissus comme la peau (Koch et al 
2010, Binder et al 2011, Michael et al 2013), des  vaisseaux sanguins artificiels 
biomimétiques (Norotte et al 2009), mais nous devrons relever des défis de plus en plus 
complexes avec des exigences au niveau des cellules, des biomatériaux, de la maturité et la 
fonctionnalité tissulaire. La recherche pluridisciplinaire sera nécessaire pour relever ces défis 
(Murphy et al 2014). 
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CONCLUSIONS 
 
 
  L’objectif de cette étude était la micro-impression d’éléments biologiques  assistée par laser 
(LAB) in situ et in vivo dans des défauts osseux de taille critique de calvaria de souris afin 
d’évaluer une nouvelle approche de l’ingénierie tissulaire qui consiste à construire couches 
par couches les éléments constitutifs du greffon. 
 
Ces résultats nous montrent que l'impression in situ et in vivo est possible et peut s'avérer 
être utile dans l'avenir pour la robotique médicale et des interventions médicales assistées 
par ordinateur. 
 
L’amélioration  de robots médicaux avec une fonction de bioprinting peut nous permettre 
d’améliorer la précision chirurgicale. En effet, tandis que des micro-volumes de biomatériaux  
ou de médicaments peuvent être actuellement manipulés dans l'organisme par des 
chirurgiens ou des robots en utilisant des seringues, des volumes beaucoup plus petits 
pourraient être déposés en utilisant des bioprinters puisque ces technologies peuvent 
produire des gouttelettes de volume de l’ordre du pL. De plus, parallèlement à la réduction 
de volume, la résolution spatiale pourrait être en grande partie améliorée par l'utilisation 
d'imprimantes  laser. 
 
Finalement, si la bioimpression in vivo apparaît comme une application originale de la 
technologie laser, la combinaison d'impression d’éléments biologiques assistée par laser 
avec d'autres processus aidés de laser (l'ablation tissulaire par exemple laser, le chauffage 
de laser, etc) pourrait offrir de nouvelles perspectives aux fabricants de robots et par 
conséquent, aux cliniciens. 
 
Nous pourrions imaginer à l’avenir un bloc opératoire équipé d’un système de scannage 
d’une lésion, la réalisation de sa modélisation 3D (blueprint) permettant ainsi une conception 
/ fabrication assistée par ordinateur in situ et in vivo de lésions tissulaires.  
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Abstract
We present the first attempt to apply bioprinting technologies in the perspective of
computer-assisted medical interventions. A workstation dedicated to high-throughput
biological laser printing has been designed. Nano-hydroxyapatite (n-HA) was printed in the
mouse calvaria defect model in vivo. Critical size bone defects were performed in OF-1 male
mice calvaria with a 4 mm diameter trephine. Prior to laser printing experiments, the absence
of inflammation due to laser irradiation onto mice dura mater was shown by means of
magnetic resonance imaging. Procedures for in vivo bioprinting and results obtained using
decalcified sections and x-ray microtomography are discussed. Although heterogeneous, these
preliminary results demonstrate that in vivo bioprinting is possible. Bioprinting may prove to
be helpful in the future for medical robotics and computer-assisted medical interventions.
(Some figures in this article are in colour only in the electronic version)
1. Introduction
The development of computer-assisted medical interventions
(CAMI) from the early 1980s results from converging
evolutions in medicine, physics, materials, electronics,
informatics, robotics, etc. As reported in [1] by Troccaz,
CAMI aims at providing tools that allow the clinician to use
multi-modality data in a rational and quantitative way in order
to plan, to simulate and to execute mini-invasive medical
interventions accurately and safely. Medical interventions
include both diagnostic and therapeutic actions (surgery,
radiotherapy, local injection of drugs, etc). To this aim
informatics and micro-technology have accompanied the
evolution of the clinical practice over the last decades and
paved the way for robotic applications at the bedside. Indeed,
thanks to CAMI (i) more and more data are handled for
each patient (e.g. images, signals) during preparation and/or
monitoring medical actions, (ii) traceability and quality control
have been organized [2] and (iii) diagnostic and therapy
procedures tend to be less and less invasive. Moreover,
medical robotics have been improved by the development of
automation [1, 3], which provides assistance to the clinician
where his abilities (or presence) are limited. In medicine, as
in many fields, the robot advantages come from precision,
ability to repeat a task endlessly, potential connection to
computerized data and sensors, or other capability to operate
in hostile environments. From an operating point of
view, potential specific robot abilities are for instance (i)
to realize complex geometric tasks (e.g. to machine a 3D
bone cavity), (ii) to be force-controllable down to very small
force scales, (iii) to execute high resolution, high accuracy
motions (for microsurgery), (iv) to track moving organs and
1758-5082/10/014101+08$30.00 1 © 2010 IOP Publishing Ltd Printed in the UK
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to be synchronized to external events based on some signals
and else (v) to be introduced in the patient for intra-body
actions.
By the way, applications of rapid prototyping [4, 5]
in regenerative medicine have been proposed thus allowing
tissue engineers to precisely control the scaffold structure
and hence guide cells to form a functional tissue [4]. More
recently, technological advances in the fields of automation,
miniaturization and computer-aided design and machining
have led to the development of bioprinting, which has been
defined as the ‘computer-aided, automatic, layer-by-layer
deposition, transfer and patterning of biologically relevant
materials’ [6, 7]. As compared to traditional approaches
in tissue engineering [8], bioprinting represents a paradigm
shift. Indeed, its principle is not so much to seed cells onto a
macroporous and biocompatible scaffold but rather to organize
the individual elements of the tissue during its fabrication step
(before its maturation) through the layer-by-layer deposition of
biological materials. To this aim, ink-jet bioprinters [9] have
been successfully designed to pattern biological assemblies
according to a computer-aided design template and pressure-
operated mechanical extruders (bioplotters) have also been
developed to handle living cells and cell aggregates [10].
Parallel to these methods, biological laser printing
(BioLP) has been developed [11–13]. This latter method is
based on the laser-induced forward-transfer (LIFT) technique
in which a pulsed laser is focused onto an optically transparent
quartz support coated by a source film (the ribbon) to propel
material from this latter to a substrate. Non-contact printing
is obtained through jet formation which occurs [14], at a
microsecond time scale, above a complex threshold whose
value depends on the rheological properties and the thickness
of liquid films, the thickness of the metallic absorbing layer as
well as laser energy [15, 16].
In this paper, we present the first attempt to apply
bioprinting technologies in the perspective of computer-
assisted medical interventions, e.g. bone repair. This proof
of concept was performed using BioLP to deposit nano-
hydroxyapatite (n-HA) into mouse calvaria defect of critical
size, in vivo. For this purpose, a workstation dedicated
to high-throughput biological laser printing was adapted to
in vivo printing experiments. Procedures for in vivo
printing are detailed and histological analysis of bioprinting-
assisted bone repair (with decalcified sections and x-ray
microtomography) is provided. Finally, on the basis of
these results, new perspectives of bioprinting in the fields
of computer-assisted medical interventions and in vivo tissue
engineering are discussed.
2. Materials and methods
2.1. Synthesis of printable n-HA
Nano-hydroxyapatite (n-HA) slurry was prepared via wet
chemical precipitation [17] at room temperature by dropping
an orthophosphoric acid solution (H3PO4) into calcium
hydroxide solution (Ca(OH)2). TEM analysis of the dried
synthesized material displayed 50 nm long needle-shaped
Figure 1. Critical size calvaria bone defects on the OF-1 male
mouse.
crystals. FTIR analysis showed specific bands of phosphate
ions at 559 cm−1, 601 cm−1 and 1018 cm−1 and a non-
specific carbonate band at 1415 cm−1 [18]. X-ray diffraction
(XRD) analysis of dried material revealed crystallites with
hexagonal lattice parameters specific of hydroxyapatite. For
BioLP experiments, 30% (v/v) glycerol was added to the n-
HA solution at the end of the preparation. Sterilization of the
n-HA containing suspension was performed by UV irradiation
during 15′. Biological properties of the powder material were
previously tested in vitro and in vivo: it was shown that
nHA synthesized was biocompatible with osteoblastic cells
and caused no inflammation in vivo in mice calvarial defects
[18].
2.2. Establishment of calvaria critical size defect in mice
[19, 20]
Thirty-six 12 week old 0F-1 male mice (Charles Rivers,
France) were used for this study: 6 were used to test infrared
laser irradiation on mice brain and 30 were used for nHA
in vivo printing. They were first anesthetized with Ketamin
and Xylazine through intraperitoneal injection. After skin
antisepsis (Betadine), an incision was performed in skull
midline and the scalp was dissected to expose the calvaria,
and then the periosteum was carefully peeled off. Two
lateral 4 mm wide calvaria bone defects were performed
(figure 1) in each animal with a 4 mm diameter trephine (TBR,
Toulouse, France). One defect was used for laser processing
while the contralateral site was untreated as negative control.
The surgical procedures were performed under constant
saline irrigation and care was taken to prevent dura mater
injury. Then, the animals were placed inside the bioprinting
workstation for in vivo printing experiments (see below). At
the end of the experiment, the soft tissues were repositioned
and sutured using 3/0 Vicryl. Animals recovered in a warm
environment before being returned to animal facilities.
2.3. Ribbon preparation
For printing experiments, a 3 cm quartz blade was first coated
with a thin absorbing layer of titanium (60 nm), using a high
vacuum titanium coater. Then, 30 μl of the solution were
spread on the ribbon surface by the help of a ‘doctor blade’
2
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(a) (b)
Figure 2. (a) Schematic set up for in vivo laser printing; (b) specific holder for in vivo printing in mouse calvaria defects.
device (Film Applicator 3570, Elcometer, France) to obtain
a 30 μm thick layer of nHA slurry. More details on ribbon
preparation and droplet ejection mechanism HT-Bio LP are
presented in [15, 16, 21].
2.4. Adapting the HT-BioLP workstation for in vivo printing
in mouse calvaria defects
A workstation dedicated to high-throughput biological laser
printing has been set up for in vivo printing inside mouse
calvaria defects. As described in [15], this workstation
is composed of a solid Nd:YAG crystal laser (Navigator I,
Newport Spectra Physics, λ = 1064 nm, τ = 30 ns, f =
1–100 kHz, P = 7 W) and a sophisticated five-axes positioning
system. Droplet generation from the ribbon surface is usually
performed by driving the laser beam by means of a high
speed scanning system (up to 2000 mm s−1) composed of
two galvanometric mirrors (SCANgine 14, ScanLab) and a
large field optical F-theta lens (S4LFT, Sill Optics, France)
(F = 58 mm). Focal setting in the ribbon and (x, y, z) substrate
positioning are carried out thanks to a CCD camera through
the optical scanning system. Substrate positioning, carousel
driving, video observation and pattern designs are computer-
driven thanks to the dedicated software developed by Novalase
S.A. (Cane´jan, France).
For in vivo experiments, a specific mouse holder
(figure 2) was implemented to this workstation. Particular
attention was paid to the positioning of calvaria defects since
they must face the ribbon. Consequently, the printing process
was as follows:
• The mouse was placed into its holder, and then introduced
inside the workstation onto (x, y, z) motorized translation
stages.
• Thanks to the video system (i.e. CCD camera with
an instantaneous display), the calvaria defects were
visualized and focused by translating mouse holder
according to the z-axis. Indeed, dura mater surface
was recorded in the software as the position of the
substrate following z-axis. This z-position was recorded
as the physical position of the substrate into the software.
The center of the right defect was then targeted through the
touchscreen, inducing the translation of the mouse holder
according to (x, y)-axes. This position is then recorded as
the origin of the printed pattern.
• The pattern (a 3 mm diameter disk) was computed with
the software and coupled with laser parameters (power,
frequency), scanning speed and printing gap distance. In
the framework of this study, in agreement with previous
studies on laser printing of n-HA [15], the laser energy was
12 μJ per pulse (with a 40 μm spot size), the frequency
was 5 kHz, the scanner speed was 200 mm s−1 and the
printing gap was 1500 μm.
• 3D printing was performed by reproducing this pattern
30 times. Between each pattern, the holder was shifted
automatically a given distance equal to the distance
between two patterns printed onto the ribbon. Before any
additional layer, the mouse holder was lowered 20 μm,
which corresponds to the thickness of one n-HA layer.
• At the end of the process, the holder is lowered a suitable
distance to avoid any contact between the mouse and the
ribbon.
2.5. Effect of near infrared pulsed laser irradiation on the
mouse brain
The effect of laser irradiation on mouse dura mater was
evaluated prior to performing laser printing experiments.
Critical size bone defects were realized on calvaria of six
OF-1 male mice, and then animals were positioned inside
the printing workstation and the laser was directly focused
onto dura mater at one site. As the laser beam was directly
focused on dura mater, the hypothetical deleterious effects on
dura mater should be worse than those observed during nHA
printing. Indeed, for nHA printing, the laser focus point was
1.5 mm above dura mater surface. The contralateral site was
kept free of laser as negative control. Skin was sutured at the
end of the experiment.
Inflammation was followed up longitudinally by magnetic
resonance imaging (MRI) using a horizontal 4.7 T Biospec
system (Bruker, Germany). This system is equipped with a
6 cm gradient insert capable of 950 mT m−1 maximum strength
and 80 μm rise time. Mice were anesthetized with 1.5–2%
isofluorane (Centravet, La Palisse, France) mixed in air and
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then positioned prone within the magnet, with the head placed
at the center of the NMR coil. The 3D images were performed
with TrueFISP sequence: TE/TR = 3.2/6.4 ms, flip angle:
65◦, FOV: 30 × 18 × 18 mm2, matrix: 256 × 96 × 96,
resolution: 117 × 188 × 188 μm2, slice orientation: coronal,
reception bandwidth: 195 Hz/pixel. The total number of
averages was equal to 24 (6 per l magnitude images) resulting
in a total acquisition time of 23 min 26 s [22].
Three animals were sacrificed after 1 week and the
three remaining were sacrificed after 1 month via exposure
to hyperbaric carbon dioxide. The skull and brain
were harvested in blocks and prepared for demineralized
histological sections. The samples were demineralized 12 h
(Decalcifiant osseux BAYER, ref 70 033, France), dehydrated
in ethanol (70%, 80%, 95%, 100%), and then embedded in
paraffin. Ten microns coronal sections were cut and stained
with hematoxylin–eosin–saffron (HES) and observed under a
photomicroscope (Nikon eclipse 80i, The Netherlands). The
sections were observed for the presence of inflammation at
brain/skull interface.
2.6. In vivo printing of n-HA inside calvaria defects
Thirty OF1 male mice (12 weeks old) were included within
this cohort. After the generation of calvaria bone defects, each
animal received the same amount of material, which consisted
in 30 stacked layers (20 μm each) of n-HA printed by HT Bio-
LP in the left defect (test site). The contralateral (right) defect
was left empty for negative control (control site). Skin was
then sutured and animals were returned to animal facilities.
MRI was used as a non-invasive methodology to evaluate
brain inflammation in vivo longitudinally in two animals of the
3 months group at day 7, day 15 and day 30. Parameters used
in this study were similar to those presented above.
Regarding n-HA follow-up and new bone formation, mice
were sacrificed after 1 week (mice number, n = 10), 1 month
(n = 10) or 3 months (n = 10) via exposure to hyperbaric
carbon dioxide and the entire heads were removed ‘in
block’ and fixed 3 days in 4% PFA. X-ray microtomography
acquisitions were done for all samples, using a general electric
μCT. Tension and intensity used for x-ray generation were
80 kV and 60 mA respectively; 800 views were acquired
with an exposure time of 3000 ms. The resolution obtained
was 0.015 mm. Image J R© Software was used to evaluate
the unreconstructed surface of the bone defect. Statistical
analysis was performed using Medcalc R© software (Belgium).
Comparisons of the three independent groups (unpaired
samples: 1 week, 1 month and 3 months) were done with
the non-parametric Mann–Whitney U-test. Differences were
considered significant with p < 0.05.
Finally, three samples of each group were demineralized
for histology. Decalcified sections were prepared as described
above, stained with hematoxylin–eosin–saffron (HES), and
were observed under a photomicroscope (Nikon eclipse 80i,
The Netherlands) for the presence of n-HA and newly formed
bone.
3. Results and discussion
3.1. Rationale for printing n-HA in calvaria critical size
defects created in living mice
The calvaria model of the critical size bone defect was
retained since mice are small enough animals to be positioned
easily inside our workstation. Adult mice (12 weeks old)
were preferred to juvenile animals because of the absence
of spontaneous bone healing in 3 mm wide calvaria defects
[19, 20]. While the absence of mechanical loading applied
to this bone defect model limits the extrapolation of results
to long bone repair, this animal model was retained in order
to evaluate in vivo bioprinting potentiality. In spite of the
potentially traumatizing process, most of animals recovered
rapidly and displayed no sign of infection or neurological
disorders.
In vivo printing of n-HA was carried out using a HT
Bio-LP workstation developed in the laboratory according to
laser conditions described elsewhere [18]. Hydroxyapatite
was chosen because it is the major non-organic component
of bone and it has been involved in a large number of studies
dealing with bone tissue engineering. In this study, the printing
material was synthesized without resorting to any organic
solvents and previous experiments have demonstrated that the
material was not modified after printing [23].
As a preliminary result, out of 30 male mice, 29 recovered
after the whole process, including surgical sequence and
further laser printing experiments. Neither wound infection
nor neurological disorders developed in the animals after
surgery and n-HA printing. In addition, after bone defect
achievement, dura mater was checked for its integrity, which
was confirmed by the presence of pulsating blood vessels.
3.2. Effect of near infrared laser irradiation on mice brain
While biological laser printing has been more largely studied
using UV pulsed lasers at 248 nm and 355 nm [11,
24–26], a nanosecond pulsed laser emitting at 1064 nm
was used due to the hypothesized innocuousness of near
infrared laser pulses on biological tissues [27]. Direct laser
irradiation was performed on dura mater of six mice, using
a similar exposure as for printing experiments. As shown in
figure 3, MRI analysis revealed that the laser effect and surgical
trauma consisted in an edema beneath the dura mater on test
side at day 7, which regressed at day 15 and disappeared
after 21 days. Decalcified sections displayed myofibroblasts
within both test and control defects, without inflammation or
necrosis of nervous and bony tissues (figure 4). Based on these
experiments, it was concluded that the infrared laser used in
this experiment had no deleterious effects on the brain tissues
studied.
3.3. In vivo n-HA printing inside calvaria defects and bone
repair
Regarding printing of n-HA inside calvaria defects,
macroscopic examination at the end of the experiment
confirmed the presence of printed material according to the
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Figure 3. MRI displays an edema of dura mater on the irradiated side (arrow) after 1 week (a). After 2 weeks (b), the inflammation has
regressed.
Figure 4. Decalcified coronal section of mouse brain, 15 days after surgery and laser irradiation. The inflammation has regressed and no
necrosis is observable on brain tissues.
Figure 5. In vitro laser printing of 5 nHA stacked layers.
shape of the computer-drawn pattern. In vitro laser printing of
five stacked layers of nHA onto the quartz slide is shown in
figure 5.
Moreover, chemical and biological properties of the
printed material were not modified by laser printing:
previous studies performing x-ray diffraction and Fourier-
transformed infrared spectroscopy on nano-hydroxyapatite
powder displayed characteristic features of nHA, which were
not modified after laser printing experiments [15, 18].
The follow-up of brain inflammation performed by MRI in
animals with n-HA printing displayed the same inflammation
intensity as the previous samples irradiated by laser (see
above). Consequently, laser printing of n-HA per se does
not provoke harmful effects on mice brain.
Longitudinal analysis of bone repair was done at three
time points (ten mice after 1 week, ten mice after 1 month
and ten mice after 3 months) based on decalcified histological
sections and micro-computed tomography.
Decalcified sections revealed that the material was present
in close contact with dura mater on the test sites after
1 week (figure 6(a)). After 1 month, newly formed mature
and immature bones and n-HA aggregates inside macrophages
were observed in test sites (figure 6(c)), while no bone
repair was seen in control sites (figure 6(d)). Three months
after printing, mature bone tissue was observed in test sites
(figure 6(e), figure 7); in control sites (figure 6(f )) bone repair
remained incomplete in many cases. In addition, from 1 week
to 3 months, the amount of n-HA particles observed in situ
decreased, probably because of integration of the material in
bone remodeling or due to dissolution in the interstitial fluids
and phagocytosis by inflammatory cells [28].
These results were confirmed through x-ray micro-
tomography analyses and revealed heterogeneous
reconstruction from one sample to another in test sites
(right sides). In some cases, bone formation was clearly
observed 1 month after printing while other bone defects
appeared almost empty after 3 months (figure 8). Hence,
statistical analysis of bone formation by means of x-ray
micro-tomography images revealed that bone repair on test
sites was not significantly higher than on control sites.
Nevertheless, it was possible to conclude that unreconstructed
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Figure 6. Decalcified histology of mouse calvaria after 1 week (a–b), 1 month (c–d) and 3 months (e–f ) of healing. (a) Test site, 1 week:
laser printed n-HA (arrow) in close contact with the brain surface. (b) Control site, 1 week: some n-HA (arrow) is seen at distance from
brain surface. (c) Test site, 1 month: mature and immature bones are observed. (d) Control site, 1 month: fibrous tissues are present in the
defect. (e) Test site, 3 months: mature bone tissue repaired the entire defect in this case. (f ) Control site, 3 months: no bone tissue is
present in the center of the defect. (B: bone; NT: nervous tissues; FT: fibrous tissues).
Figure 7. Complete bone repair on the test side was observed in one sample after 3 months (star). The bone defect control site is not
reconstructed in this picture (arrow).
surfaces were significantly lower at 1 month versus 1 week
(p < 0.05), significantly lower at 3 months versus 1 month
(p < 0.01) and significantly lower at 3 months versus 1 week
(p < 0.01). It may be due to natural bone repair. Furthermore,
no bone formation occurred in negative control sites at any
time.
Regarding the heterogeneous effect on bone formation,
some surgical steps seem critical. Indeed, in some cases,
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Figure 8. X-ray micro-tomography images obtained 1 week (a), 1 month (b) and 3 months (c) after n-HA printing. Scale bar represents
3 mm.
n-Ha material was also observed in the contralateral defect,
an area not affected by the printing experiment. As shown
in figure 6(b), n-HA can be observed at a distance from
the brain surface (control sites, calvaria midline). These n-
HA particles may have moved from the printed site due to
the absence of immobilization of printed materials into the
recipient site. Pressures applied on the skin during suturing
and after animal recovery could have thus induced migration
of printed n-Ha from the printed defect to the contralateral
site. Hence, qualitative bone repair on decalcified sections
and quantitative analysis using x-ray microtomography images
revealed inconsistent reconstruction of the defects on test and
control sites. In the future, specific attention will be paid
to immobilizing the printed materials and in suturing mouse
skin. To this aim, using surgical glue or other biomembranes
is envisaged.
4. Conclusions and perspectives
Despite heterogeneous effects on bone formation, in vivo
bioprinting of nano-hydroxyapatite has been performed by
means of a CAD-CAM workstation dedicated to high-
throughput biological laser printing. Although preliminary,
these results demonstrate that in vivo printing is possible and
may prove to be helpful in the future for medical robotics and
computer-assisted medical interventions.
Upgrading medical robots with bioprinting ability may
allow us, first, to improve surgical precision. Indeed, while μL
volumes of materials or drugs can be currently handled in the
body by surgeons (or actual robots) by using syringes, much
smaller volumes could be deposited using bioprinters since
these later can generate droplets of pL volume. Moreover,
parallel to volume reduction, spatial resolution will also
be largely improved by the use of laser printers or other
bioprinters.
Finally, whether in vivo bioprinting appears as an original
application of laser technologies, combination of laser printing
with other laser-assisted processes (e.g. laser tissue ablation,
laser heating, etc) could offer new perspectives to robot
manufacturers and hence, clinicians.
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 Tissue complexity in nature 
 Tissue development and maintenance (i.e., homeostasis) 
involve complex and dynamic regulation of interactions 
between (stem) cells, cell growth factors, hormones and 
cytokines, and extracellular matrix (ECM) that inﬂ uence cell 
fate and tissue organization through the set-up of local gradients 
of soluble or insoluble factors and local physical forces. 1–5 At 
the cellular level, cell behavior, such as apoptosis, quiescence, 
proliferation, migration, or differentiation, has been shown to 
be governed by nano- and microtopography, 6 matrix stiffness, 7
ligand density (such as peptides containing the amino-acid 
sequence RGD:arginine, glycine, and aspartic acid), 4 growth 
factor activity, and cell neighbors. 8 At the tissue level, tissue 
morphogenesis (i.e., the ability of cell populations to organize 
themselves into anatomically correct structures) 9 results from 
speciﬁ c/orientated cell division and cell rearrangements, 10 as 
well as cell migration through chemical gradients (haptotaxis 
and chemiotaxis) or mechanical gradients (durotaxis). 
 This suggests a dynamic reciprocity between form and 
function 11,12 and underlies the importance of engineering 
adequate geometries of cells, cues, or even drugs to engineer 
realistic tissue surrogates 13,14 or to promote proper tissue 
healing. Developing tools to create, manipulate, and analyze 
the cell-matrix interactions  in vitro and  in vivo at cellular scale 
resolution, including the location and shape of cell patterns, 
is thus essential. 15
 Tissue engineering and regenerative medicine 
 Since the late 1980s and the creation of the ﬁ rst workable 
deﬁ nition of hybrid artiﬁ cial organs, 16 an increasing number of 
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research groups throughout the world have begun to develop 
various novel tissue-engineering approaches. As stated by 
Langer and Vacanti, 17 these approaches apply the principles 
of engineering and life sciences toward the development of 
biological substitutes that restore, maintain, or improve tissue 
function or a whole organ. In other words, generating biological 
tissues  in vitro involves the use of engineering and material 
methods, the appropriate combination of cells, and the suitable 
biochemical and physicochemical factors to mimic both the 
microenvironment of cells and the microarchitecture of tissues 
in the body. Tissue engineering aims to overcome the limitations 
of current treatments based on organ transplantation and 
biomaterial implantation, as well as to produce tissue-engineered 
realistic surrogates that should serve  in vitro for drug screening, 
chemical toxicity testing, 13 and basic cell biology. 
 Manufacturing approaches 
 From the manufacturing perspective, two tissue engineering 
strategies have been implemented: the top-down and bottom-up 
approaches. The top-down approach is based on the design and 
fabrication of a scaffold, either synthetic or natural, or a decel-
lularized organ, 18 , 19 onto which cells are subsequently seeded, 
followed by the maturation of this as-made assembly into a 
bioreactor, such as an artiﬁ cial incubator, or  in vivo , prior to 
transplantation  in situ . Several requirements have been identiﬁ ed 
as being crucial for the production of tissue-engineering scaf-
folds. 20 The scaffold should (1) possess interconnecting pores of 
appropriate scale to favor tissue integration and vascularization, 
(2) be made from material with controlled biodegradability or 
bioresorbability so that tissue will replace the scaffold eventually, 
(3) have appropriate surface chemistry to interact with cells 
(e.g., decorated by biomolecules to promote cell adhesion and 
differentiation), (4) possess adequate mechanical properties to 
match the host site of implantation and/or to orient cell differ-
entiation, (5) not induce any adverse immunological response 
directly or due to degradation byproducts, and (6) be easily 
fabricated into a variety of shapes and sizes. 21 The top-down 
approach has led to scientiﬁ c progress and clinical successes 
over the past two decades, especially for the regeneration of 
thin or avascular tissues, such as skin, cartilage, connective 
tissues or the bladder, or tissues with a high power of healing 
and remodeling, such as bone. 22 However, since this approach 
does not allow precise control of cell location and its microenvi-
ronment, it has not yet become a suitable method for generating 
3D structures with a physiologically relevant size, a functional 
organization, and a supporting vascular network. 23 
 The bottom-up approach relies on the paradigm of assem-
bling building blocks mimicking  in vivo functional units into 
larger tissue constructs using layer stacking, random packing, 
and 3D printing. 24 – 27 The principle of bottom-up tissue engineer-
ing is not to merely seed cells randomly onto a macroscopic, 
cell-instructive scaffold, but rather to pattern the individual 
components of one tissue according to a predeﬁ ned pattern 
that will guide the maturation of the tissue construct toward a 
functional tissue architecture thanks to the promotion of cellular 
self-sorting and self-assembly capabilities 9 and morphogenesis 
mechanisms. 28 Bottom-up technologies have been recently 
reviewed. 29 They mainly involve different biofabrication methods 
based on the use of cell-laden hydrogels, 30 cell sheets, 31 and 
bioprinting technologies (see later in text). 
 Bioprinting technologies 
 Among biofabrication technologies, advances in the ﬁ elds of 
automation, miniaturization, and computer-aided design and 
computer-aided machining (CAD-CAM) have accompanied 
the development of bioprinting technologies, 32 – 34 which have 
been deﬁ ned as “the use of computer-aided transfer process for 
patterning and assembling living and non-living materials with 
a prescribed 2D or 3D organization, in order to produce bioengi-
neered structures serving in regenerative medicine, pharmacol-
ogy, and basic cell biology studies.” 34 As demonstrated during 
the International Conference on Bioprinting and Biofabrication 
in Bordeaux 34 and during the last Biofabrication Conference held 
in Philadelphia in 2010, the international community in bioprint-
ing has been rapidly evolving, now bringing together physicists, 
biologists, and clinicians. From the technological aspect, the 
following methods are already available for tissue engineers. 
 Inkjet printing 
 Since pioneering work performed by Klebe et al., 35 
commercial inkjet printers (e.g., piezoelectric and thermal) have 
been modiﬁ ed to print micro-droplets of biological materials, 
including viable cells, with microscale precision. 36 , 37 Even if 
this technology is compatible with cell viability, 38 , 39 as-made 
tissue constructs might contain a low cell density, 40 which is in 
contrast with the cellular volume fraction found in most living 
tissues. This limitation comes from the need to use low cell 
concentrations (up to 5 × 10 6 cells per mL) 41 in the bio-ink to 
limit clogging issues in the nozzle, owing to cell sedimentation 
and aggregation. 38 
 3D printing 
 Mechanical extrusion has been implemented to control the 
geometry of engineered tissues. 26 For instance, a pneumatic 
dispensing system has been utilized to print 3D structures by 
depositing a continuous stream of cell-laden hydrogel. 42 This 
approach takes advantage of CAD/CAM rapid prototyping 
procedures to build a cellularized scaffold with geometric 
control of its internal structure and external shape. Moreover, 
3D printing can be used to print cell aggregates, used as building 
blocks, without hydrogel. 25 While these methods offer a great 
opportunity to handle highly concentrated cell-containing 
media, their typical features have lateral dimensions of a few 
hundred micrometers. 
 Emerging technologies 
 Interestingly, the capability to encapsulate a single to a few 
cells with micrometer precision, high viability, and controlled 
directionality was demonstrated a few years ago using two dis-
tinct nozzle-free ejection technologies using either an acoustic 
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ﬁ eld 43 or a laser pulse. 44 This article focuses 
on laser-assisted bioprinting (LAB) and how 
this new manufacturing technology may help 
in dealing with tissue complexity. 
 Laser-assisted bioprinting 
 Besides laser processing methods such as 
pulsed laser deposition, 45 laser direct writing, 46 
local surface annealing, 47 , 48 and two photon-
induced polymerization techniques 49 (which 
may provide medical engineers with advanced 
functional biomaterials such as titanium), 50 , 51 
LAB technology 52 , 53 has emerged since the ini-
tial work and patents by researchers at the Naval 
Research Laboratory 44 , 54 as a very promising 
method for engineering artiﬁ cial tissues. Based 
on the laser-induced forward transfer (LIFT) 
principle described later in the text, LAB is a 
direct write method that can achieve virtual 
deposition of droplets containing single cells 
and biomaterials at a MHz range speed. 
 Principle 
 Basically, a typical LAB setup is generally composed of three 
elements, a pulsed laser source, a target coated with the material 
to print (the ribbon), and a receiving substrate facing the ribbon 
at a few hundred  μ m distance from the ribbon (see  Figure 1 ). 
The ribbon is a multiplex structure made of a transparent glass 
slide onto which a thin layer of liquid (bio-ink) with embed-
ded heat sensitive biological material (e.g., biomaterials, cells, 
biomolecules) is spread. Depending on the optical properties 
of the bio-ink with respect to the laser properties (wavelength 
and pulse duration), a solid laser absorbing interlayer may be 
necessary to transmit the energy from the laser beam (i.e., if 
the bio-ink is optically transparant to the laser), and this is 
placed between the support and the bio-ink ﬁ lm. Hence, the 
terminology of biological laser printing (BioLP) 55 or absorbing 
ﬁ lm assisted-LIFT (AFA-LIFT) 56 is used to dis-
tinguish this method from matrix-assisted pulse 
laser evaporation—direct write (MAPLE-DW) 
(see the Riggs et al. article in this issue), 57 in 
which the laser triggers direct vaporization of the 
ﬁ rst molecular layer of the liquid. Such a solid 
interlayer reduces direct interaction between 
the beam and the bio-ink, since 99% of the non-
reﬂ ected incident beam may be transmitted in 
the case of MAPLE-DW. The interlayer consists 
of a thin ﬁ lm (tens of nm) of metal (Au, Ti, 
Ag), metal oxide (TiO 2 ), or photo-decomposing 
volatile polymer (triazene). Interestingly, it has 
been recently proposed to substitute this metal-
lic interlayer with a polyimide layer, which 
deforms when absorbing the laser energy. 58 
This later variant, named blister-actuated LIFT, 
avoids the printing of undesired debris produced 
by a metallic interlayer because of potential harm to cell 
biology in the long term. 
 The generation of micro-droplets of bio-ink by LAB 
proceeds through a multiple-step mechanism: 59 (1) ﬁ rst the 
laser energy (in the order of 1 J/cm 2 ) is deposited either into 
the skin depth of the absorbing layer or into the bio-ink ﬁ lm; 60 
(2) this induces, as a function of the laser irradiation intensity, 
the generation of a bubble that (3) expands until the bio-ink 
ﬁ lm is deformed, thereby (4) yielding a high speed liquid jet 
(from 20 to 100 m.s ‒1 ) (see  Figure 2 ). Eventually, the jet may 
touch the substrate, resulting in the printing of a micro-sized 
droplet of bio-ink. 
 Experimentally, the jet formation requires precise control 
of laser pulse parameters, which are recapitulated in  Figure 1 . 
Within jetting conditions, it has been shown that the volume of 
deposited material depends linearly on the laser pulse energy, 
  
 Figure 1.  Schematic of laser-assisted bioprinting featuring the experimental parameters 
that govern droplet deposition. Ejection regimes are associated with laser pulse conditions, 
focusing conditions, as well as optical and mechanical properties of the absorbing layer 
and the bio-ink. Substrate properties mainly affect printing resolution. 
  
 Figure 2.  Time-resolved observation of jet formation as a function of laser energy at 
different times after laser pulse deposition (in  μ s). First, second, and third rows correspond 
to sub-threshold, jetting, and plume regimes. For jetting conditions, at 30  μ s, the jet is cut 
by the receiving substrate facing the ribbon, thus generating a pL volume droplet. 
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whereas the droplet volume can also be tuned by controlling the 
spot diameter, 61 the thickness of the absorbing layer, 56 as well 
as some of the bio-ink properties such as viscosity 62 and ﬁ lm 
thickness. 63 , 64 Otherwise, sub-threshold (i.e., bio-ink deformation 
without forming a jet) and plume regimes (i.e., splashing) 54 are 
observed using lower and higher laser pulse energies, respectively 
(see  Figure 2 ). 
 Main achievement for tissue-engineering 
applications 
 Over the last few years, it has been experimentally demon-
strated that tiny amounts (femto- to nanoliters) of biological 
solutions (including hydrogels 65 and biomolecules 66 , 67 ) and 
suspensions (including nanoparticles 68 and living cells 44 , 69 ) 
with a wide range of rheological properties could be deposited 
by LAB with high accuracy 70 and high throughput 71 without 
affecting material integrity (e.g., viability and function of stem 
cells 69 , 72 )  in vitro (see  Figure 3 ), and also  in vivo . 73 Moreover, 
it has been recently demonstrated that 3D structures could 
be built-up using LAB. 74 LAB thereby overcomes some of 
the limitations of other bioprinting technologies such as ink-
jet printing and pressure-operated mechanical extrusion that 
are, namely, the clogging of print heads or capillaries and the 
difﬁ culties in printing high cell density droplets with a print-
ing resolution that compares favorably with the geometrical 
complexity and cell density of  in vivo tissues. 29 Accordingly, 
LAB has been used to print endothelial capillary-like patterns, 
opening a new approach for vascular engineering, 75 and for 
fabricating a cardiac patch hosting both mesenchymal stem 
cells and endothelial cells. 76 
 Summary: Dealing with tissue 
complexity using laser-assisted 
bioprinting 
 Laser-assisted bioprinting (LAB) is a promising 
tool for dealing with tissue complexity and creat-
ing functional tissue-engineered 3D constructs. 
On this road, LAB would enable creation of 
“on-demand” manipulation and study of  in vitro 
cell micro-environments by controlling intensity 
and shape of cell patterns and morphogen gradi-
ents (e.g., growth factors). Generating artiﬁ cial 
cell niches 77 by the co-deposition of suitable 
combinations of stem cells with extra-cellular 
matrix components should also be addressed. To 
engineer macroscopic 3D structured complex 
tissues, LAB may be integrated with other laser-
assisted processes (e.g., machining, polymer-
ization) and coupled with additional bottom-up 
methods. 
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Abstract
The aim of tissue engineering is to produce functional three-dimensional (3D) tissue
substitutes. Regarding native organ and tissue complexity, cell density and cell
spatial 3D organization, which influence cell behavior and fate, are key parameters
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in tissue engineering. Laser-Assisted Bioprinting (LAB) allows one to print cells and
liquid materials with a cell- or picoliter-level resolution. Thus, LAB seems to be an
emerging and promising technology to fabricate tissue-like structures that have the
physiological functionality of their native counterparts. This technology has addi-
tional advantages such as automation, reproducibility, and high throughput. It makes
LAB compatible with the (industrial) fabrication of 3D constructs of physiologically
relevant sizes.
Here we present exhaustively the numerous steps that allow printing of viable cells
with a well-preserved micrometer pattern. To facilitate the understanding of the
whole cell patterning experiment using LAB, it is discussed in two parts: (1) prepro-
cessing: laser set-up, bio-ink cartridge and bio-paper preparation, and pattern design;
and (2) processing: bio-ink printing on the bio-paper.
INTRODUCTION AND RATIONALE
Tissue development and homeostasis involve the complex and dynamic regulation of
interactions between (stem) cells, growth factors, and the extracellular matrix
(ECM). These interactions influence cell fate and tissue organization through the
set-up of local gradients of soluble or insoluble factors and local streams of physical
forces (Discher, Mooney, & Zandstra, 2009; Engler, Sen, Sweeney, &Discher, 2006;
Huebsch et al., 2010; Nelson, VanDuijn, Inman, Fletcher, & Bissell, 2006; Rivron
et al., 2009). At the cell level, cell fate (meaning cell apoptosis, quiescence, prolif-
eration, migration, or differentiation) has been shown to be governed by nano- and
microtopography (Davidson et al., 2009), matrix stiffness (Winer, Oake, & Janmey,
2009), ligand density (as RGD-containing peptides) (Huebsch et al., 2010), growth
factor activity, and cell neighbors (Grellier, Bordenave, & Ame´de´e, 2009). At the
tissue level, morphogenesis results from specific/oriented cell division and cell
rearrangements (Lecuit & Le Goff, 2007) as well as cell migration through chemical
gradients (haptotaxis and chemiotaxis) or mechanical gradients (durotaxis). It
suggests a dynamic reciprocity between form and function (Engler, Humbert,
Wehrle-Haller, & Weaver, 2009; Ingber, 2005) and emphasizes the importance of
engineering adequate geometries of cells and chemical and mechanical cues to
engineer realistic tissue surrogates (Singhvi et al., 1994; Sung, Kam, & Shuler,
2010) or to promote proper tissue healing. Developing tools to create, manipulate,
and analyze the cell–matrix interactions in vitro and in vivo at a cell scale resolution,
including the location and shape of cell patterns, is thus essential to address the issue
of tissue complexity (Phillips, Burns, Le Doux, Guldberg, & Garcı´a, 2008).
Since the late 1980s and the creation of the first workable definition
of hybrid artificial organs (Baquey & Dupuy, 1989), an increasing number of
research groups throughout the world have begun to develop various novel
tissue-engineering approaches. As stated by Langer and Vacanti (1993), these ap-
proaches apply the principles of engineering and life sciences to the development
of biological substitutes that restore, maintain, or improve tissue or whole organ
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function. In other words, generating biological tissues in vitro involves the use of
(1) engineering methods, (2) an appropriate combination of cells, and (3) suitable
biochemical and physicochemical factors to mimic both the microenvironment
of cells and the microarchitecture of tissues in the body. Tissue engineering
aims to overcome the limitations of current treatments based on organ trans-
plantation and biomaterial implantation as well as to produce tissue-engineered
realistic substitutes. These constructs also could be used in vitro for drug
screening, chemical toxicity testing (Sung et al., 2010), and basic cell biology
research.
Two tissue-engineering manufacturing strategies have been implemented: the
top-down and the bottom-up approaches. The top-down approach is based on the
design and fabrication of a synthetic or natural scaffold, or a decellularized organ
(Petersen et al., 2010; Uygun et al., 2010), onto which cells are seeded. This construct
is then matured in a bioreactor. This approach has led to scientific progress and
clinical successes over the past two decades, especially for the regeneration of thin
or avascular tissues, such as skin, cartilage, connective tissues, bladder tissue, or tis-
sues with a high degree of healing and remodeling, such as bone (Place, Evans, &
Stevens, 2009). However, this approach does not allow precise control of cell
location and microenvironment. It is not yet a suitable method to generate three-
dimensional (3D) complex structures with a physiologically relevant size, a
functional organization, and a supporting vascular network (Perez-Castillejos,
2010). The bottom-up approach relies on the paradigm of assembling building blocks
mimicking native functional units into larger tissue constructs using layer stacking,
random packing, and 3D printing (Mironov et al., 2009; Nichol & Khademhosseini,
2009; Sakai, Huang, Hanada, & Niino, 2010; Wang, Yan, & Zhang, 2010). The
principle of bottom-up tissue engineering is to pattern the individual components
of one tissue according to a predefined pattern that will guide the maturation of
the tissue construct toward a functional histoarchitecture, thanks to the promotion
of cell self-sorting and self-assembly capabilities (Steinberg, 1996) and morpho-
genesis mechanisms (Nigam, Wu, & Bush, 2008).
In this context, advances in the fields of automation, miniaturization, and
Computer-Aided Design and Computer-Aided Machining (CAD–CAM) have ac-
companied the development of bioprinting technologies (Guillemot, Mironov, &
Nakamura, 2010; Mironov, Boland, Trusk, Forgacs, & Markwald, 2003; Mironov,
Reis, & Derby, 2006), which have been defined as “the use of computer-aided trans-
fer process for patterning and assembling living and non-living materials with a pre-
scribed 2D or 3D organization in order to produce bioengineered structures serving
in regenerative medicine, pharmacology, and basic cell biology studies” (Guillemot,
Mironov, et al., 2010). Besides ink-jet printing and bioextrusion methods, Laser-
Assisted Bioprinting (LAB) technology (Guillemot, Souquet, Catros, & Guillotin,
2010; Schiele et al., 2010) has emerged from the initial work and patents of
researchers at the Naval Research Laboratory (Ringeisen et al., 2004; Young,
Auyeung, Pique´, Chrisey, &Dlott, 2002) as a very promising method for engineering
artificial tissues. Based on the Laser-Induced Forward Transfer (LIFT) principle,
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LAB is a direct-write method that can manage virtual deposition of cells suspension
and biomaterials containing droplets at a MHz range speed.
A typical LAB setup is generally composed of three elements: a pulsed laser
source, a target coated with the material to be printed (the cartridge), and a receiving
substrate facing (possibly a bio-paper) the cartridge at a few hundred micrometer
distance (see Fig. 9.1). The cartridge is a multilayer system made of a transparent
glass slide onto which a thin layer of liquid (bio-ink) with an embedded heat-
sensitive biological material (e.g., biomaterials, cells, biomolecules) is spread.
Depending on the optical properties of the bio-ink and laser pulse conditions (wave-
length and pulse duration), a laser absorbing interlayer might be necessary to ensure
the transfer; it is placed between the support and the bio-ink film. Hence, the termi-
nology of biological laser printing (BioLP) (Barron, Wu, Ladouceur, & Ringeisen,
2004) or absorbing film assisted-LIFT (AFA-LIFT) (Hopp et al., 2005) is used to
distinguish this method from matrix assisted pulse laser evaporation-direct write
(MAPLE-DW) (Barron, Ringeisen, Kim, Spargo, & Chrisey, 2004), which remains
on direct vaporization of the first molecular layer of the liquid. The interlayer con-
sists of a thin film (tens of nanometers) of metal (Au, Ti, Ag), metal oxide (TiO2), or
photo-decomposing volatile polymer (triazene). Interestingly, it has been recently
proposed to substitute this metallic interlayer with a polyimide layer, which deforms
Bio-ink cartridge
Bio-paper
Glass slide
Glass slide
10 µs 10 ms30 ns
Bio-paper
Bio-ink cartridge
Laser
Jet
Duration
0
Gold layer
Cell ink
Hydrogel
1. 2.
A
B
3. 4. 5.
FIGURE 9.1
Principle of cell patterning using laser-assisted bioprinting (LAB). (A) The printing process
involves a bio-ink cartridge and a bio-paper, which are made of different layers. (B) This 10 ms
duration process can be divided into five steps: (1) The cartridge and the paper are inserted
in the LAB station (the printer). (2) When the laser pulse is focused on the gold absorbing
layer, (3) an ink jet is formed. (4) As the jet reaches the bio-paper, a bio-ink drop is deposited.
(5) Execution of the whole process allows researchers to print an entire cell pattern.
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when absorbing the laser energy (Brown, Kattamis, & Arnold, 2010). This variant,
named blister-actuated LIFT, avoids the generation of metallic debris that could be
encountered elsewhere.
The generation of micro-droplets of bio-ink by LAB proceeds through a cascade
of physical processes, which arise at different times (see Fig. 9.1) (Mezel et al.,
2009): (1) first the laser energy (!1 J/cm2) is deposited either into the depth of
the absorbing layer or into the bio-ink film (Duocastella, Ferna´ndez-Pradas,
Morenza, & Serra, 2011); (2) this induces, as a function of the laser irradiation
intensity, the generation of a bubble that (3) expands until the bio-ink film is
deformed, thereby (4) leading to the formation of a liquid jet (with a speed varying
from 1 to 100 m/s) (5) to be intercepted by the receiving substrate to induce forma-
tion of a liquid drop (Fig. 9.2).
Experimentally, as illustrated in Fig. 9.2, the formation of a laminar jet requires
precise control of the laser pulse parameters as well as the bio-ink physical proper-
ties. Interestingly, within jetting conditions, it has been shown that the volume of
deposited material depends linearly on the laser pulse energy, whereas the droplet
volume can also be tuned by controlling the laser spot diameter on the absorbing
layer (Colina, Duocastella, Ferna´ndez-Pradas, Serra, & Morenza, 2006), the
FIGURE 9.2
Different regimes depending on the laser pulse energy deposited on the energy-absorbing
gold layer. The jetting regime (center) allows the deposition of a bio-ink droplet at a precise
position on the bio-paper.
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thickness of the absorbing layer (Hopp et al., 2005), as well as some of the bio-ink
properties such as viscosity (Lin, Huang, & Chrisey, 2009) and film thickness (Dinca
et al., 2008; Duocastella et al., 2011). Otherwise, sub-threshold and plume regimes
(Young et al., 2002) are observed, respectively, using on the one hand lower laser
pulse energies, high viscosity, and high bio-ink film thickness or on the other hand
higher laser pulse energies, low viscosity, and low bio-ink film thickness.
Over the last 10 years, it has been experimentally demonstrated that tiny amounts
(femto- to nanoliters) of biological solutions, including hydrogels (Unger, Gruene,
Koch, Koch, & Chichkov, 2010), biomolecules (Colina, Serra, Ferna´ndez-Pradas,
Sevilla, & Morenza, 2005; Ringeisen et al., 2002), suspensions (including nanopar-
ticles) (Catros et al., 2011), and living cells (Koch et al., 2009; Ringeisen et al.,
2004), with a wide range of rheological properties could be deposited by LAB.
The deposition has been performed with high accuracy (Guillotin et al., 2010)
and high throughput (Guillemot, Souquet, et al., 2010) without affecting material in-
tegrity in vitro or in vivo (Keriquel et al., 2010). Regarding cell printing, numerous
studies have shown that this technique allows living cells to be deposited at a micro-
scale resolution without altering their viability and function (Koch et al., 2009; Raof,
Schiele, Xie, Chrisey, & Corr, 2011) (see Fig. 9.3). LAB thereby overcomes some of
the limitations of other bioprinting technologies (ink-jet printing and pressure-
operated mechanical extrusion) that include the clogging of print heads and the shear
stress magnitude, which prevent printing high cell density droplets with sufficient
resolution (Guillotin & Guillemot, 2011).
In this chapter, we describe in detail the experimental procedure to pattern cells
onto a hydrogel layer using LAB. The whole procedure takes about 3 hours. Ideally,
the LAB workstation (i.e., the bioprinter) must be integrated into a laminar flow cab-
inet to ensure sterility, and the incubator should be close to increase the efficiency of
procedure.
FIGURE 9.3
Post-printing cell fate after cell patterning by LAB. The printed pattern is a line with cell islets
distant from 250 mm. (A) Two hours after printing, cells attach to collagen. A live/dead
assay suggests that (B) some printed cells are dead (red), but (C) they are mainly alive
(green). (D) The nucleus (blue) and actin cytoskeleton (green) stained 6 hours after printing
shows that cells adhere to collagen. Scale bar: 200 mm.
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9.1 MATERIALS
9.1.1 Pre-processing
9.1.1.1 Cell ink preparation
1. D1 ORL UVA [D1] (ATCC® CRL-12424™): multipotent mouse bone marrow
stromal precursor.
2. Dulbecco’s Modified Eagle MediumþGlutaMAX (Gibco, Paisley, UK, ref:
21885-025).
3. Heat-inactivated, fetal bovine serum (FBS) research grade (Lonza, ref: DE14-
801FH).
4. 0.125% (wt/vol) trypsine (Sigma T9201)—0.065% (wt/vol) EDTA (Sigma, ref:
6381-92-6) in 1 L of phosphate-buffered solution (PBS) 1#.
9.1.1.2 Cartridge preparation
1. Clean and sterilized infra-red (IR)-transparent glass slide, 30 mm diameter and
1.5 mm thickness.
2. Plasma-enhanced sputter coater (Emscope SC500) equipped with a gold target.
3. Cell ink.
4. Blade coater (Elcometer, ref: 3570).
9.1.1.3 Bio-paper preparation
1. 0.22-mm disposable filter (BD Falcon, ref: SLGP033RB).
2. 40-mm nylon mesh (BD Falcon, ref: 352340).
3. Kova Glasstic Slide 10 with grids (Hyco, ref: 87144).
4. Collagen type I, rat tail, high concentration (Becton Dickinson, ref: 35249)
prepared according to manufacturer protocol using 10# PBS (Gibco, ref: 7011-
036), sterile H2O and NaOH pellets reagents grade (Sigma, ref: S85881).
5. Sterilized glass slide, B quartz, diameter 30 mm, height 1.5 mm.
6. Ice.
9.1.1.4 LAB settings for cell printing
1. Cell ink and cartridge.
2. Nd:YAG crystal laser (k¼1064 nm, s¼30 ns, f¼1–100 kHz, q¼3.4 mrad,
ptp<1.5% rms, P¼7 W) (Navigator I, Newport Spectra Physics, ref:
J40-X30SC-106Q).
3. Jwin software (Newport Spectra Physics).
4. Microscope objective (10#, NA 0.25).
5. Cavilux near-IR pulse laser (810 nm, 30 ns, Cavitar, R&D Vision, France).
6. CCD camera (resolution 1038#1388 pixels, Stringray, AVT, R&D Vision,
France).
7. Optical zoom (Zoom Macro Navitar, R&D Vision, France).
8. Delay generator (DG645, Standford Research Systems, Optoprim, France).
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9.1.1.5 Computer-aided design
1. Laser-Assisted Bioprinting Station (Novalase, France).
2. Dedicated software: AST07-LAB (Novalase, France).
9.1.2 Processing: cell printing
1. Cell ink, cartridge, and bio-paper.
2. A solid Nd:YAG crystal laser (k¼1064 nm, s¼30 ns, f¼1–100 kHz,
q¼3.4 mrad, ptp<1.5% rms, P¼7 W) (Navigator I, Newport Spectra Physics,
ref: J40-X30SC-106Q).
3. High-speed scanning system composed of two galvanometric mirrors
(SCANgine 14, ScanLab), with a scanning speed reaching 2000 mm and a large-
field optical F-theta lens (S4LFT, Sill Optics, France, ref: S5LFT5165)
(F¼58 mm).
4. Six-well culture plate, multiwell (Falcon, ref: 353046).
9.2 METHODS
9.2.1 Pre-processing
9.2.1.1 Bio-ink cartridge preparation
The bio-ink cartridge is composed of a clean and sterilized IR-transparent glass slide
coated by a gold layer (60 nm thickness) onto which the cell ink is spread (Fig. 9.1A).
The glass slide is first coated with gold using plasma-enhanced sputter deposition as
the gold layer acts as an energy transducer to convert laser light energy into hydro-
dynamic pressure, which induces the bio-ink jet formation.
The bio-ink contains the components of interest (cells or biological material) in a
solution. One must be able to handle the solution in sterile condition and keep its
initial visco-elastic properties throughout the procedure. This step could be advan-
tageously done during hydrogel gelation and governs printing reproducibility. In the
context of D1 cell printing, the bio-ink is composed of cells suspended in culture
media. When cells reach 80–90% of confluence, they are rinsed and detached using
trypsin/EDTA. The reaction is stopped by the addition of culture media with 10%
FBS. The suspension is centrifuged to eliminate trypsin/EDTA and keep the cell pel-
let. Then, it is resuspended in medium without serum at a controlled cell concentra-
tion from 5 to 100 million cells/mL. The final cell concentration of the bio-ink
depends on the cell type (namely due to the cell size) and the expected number of
cells per droplet that will be collected onto the receiving substrate (possibly bio-
paper). It is noteworthy that the bio-ink thickness must be tuned in agreement with
the expected droplet volume and the laser pulse energy. For example, classical
parameters to obtain islets of about ten cells on the bio-paper are: 27 mJ laser pulse
energy and a 50-mm thick bio-ink with a 100 million cells/mL concentration.
The cell ink suspension must be loaded into the cartridge just before the printing
process. This suspension is first dropped onto the gold-coated side of the glass slide
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before being spread using the blade coater to obtain a uniform film thickness
(Fig. 9.4). The cartridge could be checked under the microscope to confirm that
the cell concentration is sufficient to cover all the slide and that cells are uniformly
distributed. The cartridge is then positioned on a metal holder and placed upside
down inside the LAB workstation. In order to maintain stable visco-elastic bio-
ink properties and to avoid its dehydration, the cartridge and the holder are main-
tained on ice until the printing process starts. It is noteworthy that the quality and
cleanness of the cartridge glass slide determines printing accuracy because scratches
and impurities disturb the laser light absorption and hence the jet formation. In
addition, various cartridge sizes could be used to facilitate both sterilization and
processing.
9.2.1.2 Bio-paper preparation
Post-printing cell fate benefits from the set-up of a hydrogel layer, named bio-paper,
on the receiving substrate. This layer is created to reduce mechanical stress applied to
the cells during laser-induced jet impact with the substrate. Clean and sterilized re-
ceiving slides are thus coated with a viscous hydrogel that cushions cell landings.
FIGURE 9.4
Bio-ink cartridge preparation. The blade coater is used to ensure that the bio-ink is uniformly
spread with the desired thickness on the gold-coated glass slide. (A) The glass slide (red
arrow) is placed in the blade coater; (B) the screw allows researchers to fix the distance
between the bottom and the top of the machine. Moving the blade coater over the glass
slide allows the formation of a homogeneous bio-ink film. (C) Then the bio-ink cartridge is
positioned onto the metal holder and finally placed on ice. The receiver and its holder are
fixed on the counterpart of the metal frame (D). Both systems are placed face to face in
the LAB station (E).
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This biocompatible hydrogel can advantageously also promote cell attachment and
improve the conservation of a predefined pattern. Matrigel®, fibrin glue, a decellu-
larized tissue, or any cell-compatible soft material (e.g., alginate hydrogels) can be
used for that purpose. In our experiments, we used a 2 mg/mL collagen hydrogel pre-
pared according to the manufacturer’s recommendation. Before gelation, the neutral-
ized collagen solution is spread onto a glass slide using the blade coater to obtain a
regular and defined thickness (e.g., 200 mm). Receiving slides are suitable for cell
printing after collagen gelation (1 h at 37 %C in a humid atmosphere).
9.2.1.3 LAB settings for cell printing
For a given bio-ink viscosity and film thickness, different regimes can be observed as
a function of the laser fluence. The jetting regime, which allows a precise bio-ink
transfer, is usually observed for intermediary laser fluence values. Cell ink visco-
elastic properties dramatically change regarding cell type (diameter, surface
complexity), cell concentration, and ECM content (composition and quantity).
Consequently, LAB conditions suitable for a dedicated bio-ink must be set for each
condition. To define these parameters, the jet formation and jet dynamics are ob-
served using a time-resolved imaging (TRI) shadowscopy set-up (Fig. 9.2) integrat-
ing another near-IR pulse laser (Cavilux laser) and a CCD camera coupled with an
optical zoom. Thanks to this set-up, jets initiated by the Nd:YAG laser are illumi-
nated, and TRI pictures are captured with a 30 ns resolution. Delays between the
Nd:YAG pulse and the image capture are triggered by using a delay monitor. Suit-
able cell-printing conditions correspond to low-speed laminar jet observation
(Fig. 9.2).
9.2.2 CAD of cell patterns
Cell patterns can be freely created using computer-assisted design. In our experi-
ments, cell patterns were generated using the AST07-LAB software, which is
dedicated to LAB (Fig. 9.5). A printing process relies on the use of a set of basic
printing conditions, named tools, which are combined according to defined trajecto-
ries to generate final patterns on the bio-paper. Each tool has a defined shape; it can
be a single dot, a set of points, a line, or a circle. For one tool, the user also has to fix
different parameters: diaphragm aperture, scanner speed (mm/s) corresponding to
the speed of galvanometric mirror displacement, laser power (mW), and pulse rate
(kHz). The ratio between the scanner speed and the pulse rate provides the distance
between two consecutive spots and, hence, between two cell islets. For instance, pro-
gramming a 400 mm/s scanning speed and a 5 kHz pulse rate leads to a 80 mm
distance between two spots. In conclusion of our discussion of the pre-processing
step, it is noteworthy that the definition of LAB settings and CAD of cells’ patterning
process can be managed as independent steps. Hence, because the printing process
can be saved on a computer and further uploaded, the pre-processing duration can be
reduced to the preparation of the bio-ink cartridge and bio-paper (see Fig. 9.6).
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FIGURE 9.6
Classical workflow for cell patterning by LAB. Interestingly, it is noteworthy that two steps
might be done independently of the cell-patterning experiment: the LAB settings and
the computer-aided pattern design.
FIGURE 9.5
Computer-aided design of a cell pattern. By using the AST07-LAB software, the expected cell
patterns are programmed thanks to the design of the printing process. A process is composed
of a tool associated with a trajectory. (A) Different parameters of the laser pulse have to be
determined for tool definition such as diaphragm opening, scanner speed, and laser power and
frequency. (B) A trajectory is associated with each tool to choose its position on the bio-paper.
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9.2.3 Processing
Processing is the fastest step of the whole cell patterning experiment using LAB;
simple patterns can be printed in few seconds (Fig. 9.6). The LAB workstation in-
tegrates a pulsed Nd:YAG laser (1064 nm wavelength, 30 ns pulse duration) and a
5-axis positioning system that permits one to deposit a cell-containing droplet with a
microscale precision. The bio-ink cartridge and bio-paper are moved independently
and automatically by dedicated software. The gap distance between the bio-ink car-
tridge and the bio-paper must be fixed in agreement with other LAB settings (namely
the laser pulse energy). For a given laser energy, increasing the gap distance will tend
to decrease the volume of a droplet collected onto the receiving substrate. Neverthe-
less, for larger gap distances (e.g., higher than 5 mm), the jet may not contact the bio-
paper. For cell-printing experiments (using a 27-mJ laser pulse energy), we usually
fix this distance to 1000 mm.
Once the bio-ink cartridge and the bio-paper have been loaded inside the work-
station, the digital printing process is uploaded and launched. Then the bio-ink car-
tridge is automatically positioned close to the lens focal plane while the bio-paper is
moved to face the cartridge at a defined gap distance. After this mechanical initial-
ization, which lasts almost the entire processing duration, the laser starts emitting,
and the beam is driven by galvanometric mirrors according to the computed printing
process. Each laser pulse fired through the cartridge (Fig. 9.2) induces the generation
of one bio-ink jet in the downward direction. Using a 10 kHz pulse rate, 10,000 cell-
containing droplets can be generated in 1 s.
Once the process is completed, the cell-printed bio-paper is placed into a culture
well, which is then carefully filled with culture medium before further biological
investigations. The pattern might be checked by viewing it through an optical micro-
scope soon after printing. If variations in the number of cells by spot are observed,
heterogeneity of cell distribution inside the cell ink in the cartridge may be
considered (see Fig. 9.7).
FIGURE 9.7
Observation of the bio-ink cartridge and the bio-paper after printing. (A) Impacts are
visible on the cartridge due to the gold vaporization after laser pulse energy deposition,
and (B) spots of cells are visible on the bio-paper due to a bio-ink jet.
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CONCLUSION
Emerging as a new technology with some advantages such as automation, reproduc-
ibility, and high throughput, LAB allows researchers to print cells and liquid mate-
rials with a cell- or picoliter-level resolution. From an experimental point of view, a
cell-patterning experiment using LAB is achieved by following a two-step protocol:
(1) pre-processing, which includes the definition of laser parameters, the preparation
of the bio-ink cartridge and bio-paper, and the CAD of the final cell patterns; and
(2) processing, which deals with printing bio-ink onto the bio-paper. Interestingly,
because several studies have already demonstrated the capability of LAB to print
a large number of cell types, one can expect that this new technology will be of great
interest for morphogenesis studies and tissue engineering, where cell organization
modulation is critical (Guillotin & Guillemot, 2011).
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Living tissues and organs typically 
consist of several cell types, 
and their arrangement — the 
histoarchitecture — is critical to 
functionality. That’s a big challenge 
for tissue engineering. It’s one thing 
to seed a shaped, three-dimensional 
biodegradable polymer scaffold 
with cells and let them colonize the 
structure. But achieving this for 
heterogeneous cell types that are 
intricately interwoven, often at a 
microscopic scale, is tough.
Cells can do some of the work 
for us, because they possess an 
innate capacity to self-organize, 
particularly if the scaffold is made 
from the harvested extracellular 
matrix (ECM) of the original tissue1. 
And micro-manipulation techniques 
such as dielectrophoresis and optical 
tweezers have been used to organize 
cells in liquid solutions of such a 
matrix before letting it gel. It has 
even proved to be possible to remove 
cardiac and endothelial cells from a rat 
heart while leaving the ECM intact, 
reseed it with the cells, and regrow a 
functional heart2.
But there is a different approach 
to making three-dimensional organs, 
which involves ‘printing’ them 
layer-by-layer. This is a form of rapid 
prototyping, in which solid objects 
are constructed by deposition of 
cross-sectional slices under computer 
guidance. Traditionally it has been 
used to make complexly shaped 
components from ‘inks’ of small 
metal, ceramic or polymeric particles. 
But the technique will also work for 
living cells.
Needless to say, cells need to be 
treated gently if they are to survive the 
process. One technique uses a pulsed 
laser to gently evaporate a thin layer 
of cell-laden ‘ink’ and deposit them 
at high resolution into a biopolymer 
matrix3. Because it is gentle and 
doesn’t require ultraclean conditions, 
one possible application of this type 
of bioprinting could be to repair 
wounds and build up tissues in vivo. 
This has now been demonstrated in a 
preliminary study by Fabien Guillemot 
and co-workers in France4. For their 
pilot study, they chose a less daunting 
challenge than the deposition of 
living cells, instead aiming to assist 
bone repair in vivo by computer-
assisted bioprinting of hydroxyapatite 
nanoparticles (nHA).
The researchers removed a 
4-mm-wide section of the upper skull 
of anaesthetized mice, and used laser-
assisted bioprinting at near-infrared 
wavelengths to deposit nanoparticles 
onto the cavity in a prescribed pattern 
from a slurry film held on a quartz 
ribbon just above the head. The laser 
itself seemed to inflict no lasting 
damage on brain tissue.
Does it work? Sort of. Although 
untreated cavities never healed 
spontaneously, only some of the 
treated cavities were closed over with 
real bone after three months. In those 
cases, a cap of nHA initiated regrowth 
of healthy bone, and the mice seemed 
to fully recover. But in other test cases, 
the skull wounds failed to heal. This 
was partly because of a trivial problem 
of misdirected nHA deposition, but 
in other instances it may have been 
caused by movement of the deposited 
particles, suggesting that they might 
need to be immobilized to ensure 
proper healing. All the same, the 
results suggest that bioprinting has a 
future in surgery. ?
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PRINTING ON THE BRAIN
PHILIP BALL
Interfaces may have a very strong influence on the macroscopic behaviour of a wide range of materials. Sometimes 
they are detrimental, as in the case of 
materials fracture and creep; sometimes 
they are beneficial as in the case of 
activated sintering1. Grain boundaries are 
a special type of interface that form when 
grains of the same phase but different 
crystallographic orientations abut. The 
geometry can be rather complicated because 
each grain boundary depends on three 
crystalline misorientation parameters and 
two extra parameters for the normal of the 
grain-boundary plane.
Predicting the structures of grain 
boundaries is a complex task. The crystalline 
structure of the abutting grains plays an 
STRUCTURE PREDICTIONS
The genetics of grain boundaries
The prediction of interface structures is an uncertain and time-consuming task. A technique merging ab initio 
calculations with a genetic algorithm simplifies the process and provides suitable solutions of the atomic structures 
that would be hard to envisage a priori.
W. Craig Carter
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Chapter 6
High-Throughput Biological Laser
Printing: Droplet Ejection Mechanism,
Integration of a Dedicated Workstation,
and Bioprinting of Cells and Biomaterials
Fabien Guillemot, Bertrand Guillotin, Sylvain Catros, Agnès Souquet,
Candice Mezel, Virginie Keriquel, Ludovic Hallo, Jean-Christophe Fricain,
and Joëlle Amedee
Abstract High-Throughput Biological Laser Printing (HT BioLP) requires taking
into account spatio-temporal proximity of laser pulses (that means pulse-to-pulse
distance and laser pulse frequency). The droplet ejection mechanism is indeed gov-
erned by vapor bubble dynamics (bubble growth and collapsing) and it is thus related
to both the condition of laser irradiation and the rheological properties of the liquid
film (viscosity, surface tension). We present a rapid prototyping workstation which
has been designed for HT BioLP applications. It is equipped with an infra-red pulsed
laser (pulse duration = 30 ns, wavelength = 1,064 nm, f = 1–100 kHz), galvano-
metric mirrors (scanning speed up to 2,000 mm/s), micrometric translation stages
(x, y, z) and a dedicated software. Then, after describing experimental conditions
leading to the high resolution printing (including cell density, laser parameters, etc.)
of biological components, we present some typical multi-component and 3D print-
ings achieved using this workstation. Finally, considering different criteria (speed,
inoquity, etc.) the potentiality of HT BioLP is discussed as an alternative technology
in Tissue Engineering applications.
6.1 Introduction
In parallel to scaffold-based approaches involving cell seeding of porous structures
[1], some authors have suggested three-dimensional biological structures can be
built from the bottom up by the technology of bioprinting: the automated, computer-
aided printing of cells, cell aggregates and biomaterials [2–4]. Towards this end,
commercially available ink-jet printers have been successfully redesigned [5] or
new ones built [6, 7] to pattern biological assemblies according to a computer-aided
F. Guillemot (B)
INSERM, U577, Bordeaux, F-33076 France; University of Victor Segalen Bordeaux 2,
Bordeaux, F-33076 France
e-mail: fabien.guillemot@inserm.fr
B.R. Ringeisen et al. (eds.), Cell and Organ Printing,
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design template. Pressure-operated mechanical extruders have been also developed
to handle living cells and cell aggregates [3]. Parallel to these methods, laser-assisted
printing technologies have emerged as alternative methods for the assembly and
micropatterning of biomaterials and cells. Laser-guided direct writing (LGDW) is a
technique capable of trapping multiple cells in a laser beam and deposit them as a
steady stream on arbitrary non-absorbing surfaces [8, 9]. Biological laser printing
is based on the laser-induced forward-transfer (LIFT) technique in which a pulsed
laser is used to induce the transfer of material from a source film [10]. If the material
is not embedded in a laser light-absorbing matrix, a thin sacrificial absorbing layer
is necessary. Accordingly, processes have been called Matrix Assisted Pulsed Laser
Evaporation – Direct Write (MAPLE-DW) [11] or Absorbing Film Assisted – LIFT
(AFA-LIFT) [12], respectively. Since BioLP has proven more effective with the
aid of the intermediate light-absorbing layer, MAPLE-DW has been abandoned.
Thus, under suitable irradiation conditions, and for liquids presenting a wide range
of rheologies, the material can be deposited in the form of well-defined circular
droplets with a high degree of spatial resolution [13, 14].
6.2 Droplet Ejection Mechanism
6.2.1 Principle
A typical LIFT experimental set up is generally composed of three elements: a
pulsed laser source, a target coated with the material to be printed, and a receiv-
ing substrate (see Fig. 6.1). The target is a three layer component: a support, which
is transparent to the laser radiation wavelength, coated with a thin absorbing layer,
coated itself with a transfer layer, named bioink, that contains the elements to be
printed (biomaterials, cells, biomolecules, etc.). As described elsewhere [10, 15,
16], the generation of microdroplets by LIFT proceeds through 6 consecutive steps:
(i) The laser energy is first deposited into the skin depth of the absorbing layer;
(ii) The absorbing layer is then heated in its skin depth;
(iii) inducing heating of a very thin film of the bioink near the absorbing layer;
(iv) a vapor bubble is generated depending on the laser irradiation intensity;
(v) the vapor bubble expands, and;
(vi) triggers the bioink – air interface deformation.
It has been shown that depending on the laser energy, three LIFT regimes could
be isolated: the sub-threshold, the jetting and the plume regimes [10]. In addition,
it was found that the volume of deposited material depends linearly on the laser
pulse energy, and that a minimum threshold energy has to be overcome for droplet
ejection to occur [15]. As described in Fig. 6.1, microdroplet ejection is dependent
on multiple parameters. In this chapter, the main ones will be discussed with a view
to high-throughput applications.
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Fig. 6.1 A typical LIFT experimental set up is generally composed of three elements: a pulsed
laser source, a target coated with the material to be transferred, and a receiving substrate. The target
is a three layers component: a support, transparent to the laser radiation wavelength, coated with a
thin absorbing layer, coated itself with a transfer layer, named bioink, that contains the elements to
be printed (biomaterials, cells, biomolecules,. . .)
This
figure
will be
printed
in b/w
6.2.2 The Absorbing Layer
To determine which metal to use for the absorbing layer and its thickness, the metal
absorption coefficient and its skin depth have to be considered. The absorbing layer
would be chosen to have a high absorption coefficient and a thickness slightly higher
than the metal skin depth. The absorption coefficient A is defined by the Fresnel
relations (Equation 1). The skin depth depends on the laser wavelength and the
imaginary part of the complex refractive index of the metal (Equation 2):
A(λ) = 1 − R = 4n(n + 1)2 + κ2 (1)
δ = λ
2πκ
(2)
where R the reflection coefficient, n and κ the real and the imaginary part of the
complex refractive index respectively, δ the skin depth and λ the laser wavelength.
Table 6.1 presents titanium and gold optical characteristics at room temperature in
the UV and IR range.
In the IR range, a titanium absorbing layer is a more efficient transducer layer
than a gold absorbing layer because of its higher absorption coefficient (45% in
titanium instead of 0.9% in gold). The titanium skin depth at 1,064 nm is 50 nm.
In the UV range, a titanium or a gold coating can be used since the absorption
coefficients are similar (55.7 and 65.5%, respectively).
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Table 6.1 Comparison of optical characteristics of titanium and gold at room temperature at 1,064
and 355 nm
λ (nm) n  δ (nm) A (%) R (%)
AQ1
Titanium 1, 064 3.35 3.30 50 45 55
355 1.3 2.01 28 55.7 44.3
Gold 1, 064 0.1 6.54 25 0.9 99.1
355 0.58 1.73 32 65.5 34.5
6.2.3 Bubble Dynamics: The Rayleigh – Plesset Equation
When the laser pulse is focused at the silica – absorbing layer interface, the laser
energy is deposited into the titanium skin depth. By thermal conduction the rest of
the titanium layer and first molecular layers of the bioink, located near the absorb-
ing layer, are heated, producing a bioink vapor bubble and a fast expansion at the
bioink-air interface. The growth phase of water bubbles in the bulk of a liquid has
been studied in details (see [17] for instance). It has been shown that the growing –
collapsing process could be described by the Rayleigh – Plesset equation, which
states [18]:
RR¨ + 3
2
R˙2 = kPl
ρl
(
R0
R
)3γ
− Pl − Pv
ρl
− 4υ R˙
R
− 2σl
ρlR
(3)
where R the vapor bubble radius, ρl the liquid density, Pl the liquid pressure, ν the
kinematic viscosity, σ l the surface tension, γ the ratio of specific heats, Pv the satu-
rated pressure in the bubble and k the ratio of gas pressure in the bubble, Pg, to the
liquid pressure Pl. This equation is the expression of the vapor bubble radius evo-
lution versus time. It mainly depends on the liquid kinematic viscosity and surface
tension. The evolution of a water bubble radius versus time is plotted in Fig. 6.2
for the following parameters: ρ = 1,000 kg·m–3, ν = ν0 = 1.05×10–6 m2/s, σ l =
72 mN.m–1, k = 50,000, R0 = 1.26 μm, γ = 1.4, Pl = 1.105 Pa and Pv = 2,330 Pa
(for more details, see [19]) and for kinematic viscosity values corresponding to
different hydrogel solutions (at 10◦C):
v1 = 10 × 10−6 m
2
s
(0.1% Alginate + 30% Glycerol) ;
v2 = 40 × 10−6 m
2
s
(0.5% Alginate + 30% Glycerol) ;
v3 = 108 × 10−6 m
2
s
(1% Alginate + 30% Glycerol) ;
O
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Fig. 6.2 Radius (in μm) evolution vs. time (in μs) of a vapor bubble for different viscosities
(ν0 = 1.10–6 m2/s/ν1 = 10.10–6 m2/s/ν2 = 40.10–6 m2/s/ν3 = 108.10–6 m2/s)
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The higher the kinematic viscosity of the liquid, the lesser the bubble radius oscil-
lates, the smaller the maximum vapor bubble radius, and the faster the maximum
radius is reached (Fig. 6.2).
By adding a surfactant such as Sodium Dodecyl Sulfate, the surface tension of
the hydrogel decreases from 72 to 65 mN/m, which seems to have no effect on the
bubble radius evolution. Consequently, the bubble dynamics seems to be governed
mainly by the kinematic viscosity of the solution.
6.2.4 Jet Formation: A Complex Threshold Mechanism
The Rayleigh-Plesset equation describes bubble dynamics in an infinite volume.
Because the size of the vapor bubble is not negligible compared to the bioink thick-
ness, the interactions of the bubble with the free surface have to be taken into
account. Towards this end, Pearson et al. and Robinson et al. [20, 21] have demon-
strated, (i) when the bubble reaches its maximum diameter, it begins to collapse
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under the external pressure strengths, and (ii) a jet may be formed according to the
dimensionless standoff distance 
 (Equation 4), which is the ratio between the dis-
tance h (distance between the initial vapor bubble centroid and the free surface) and
the maximum bubble radius, Rmax.

 = h
Rmax
(4)
In Equation 4, the maximum bubble radius, Rmax, depends on laser energy,
through the k ratio in the Rayleigh-Plesset equation, and viscosity of the bioink
(see Fig. 6.2), while h is related to the thickness of the bioink film.
Experimentally, by printing different mixtures of alginate and glycerol, for a
given laser energy, we have verified that the 
 ratio depends on the viscosity ν and
the thickness h of the bioink film (Fig. 6.3). With a bioink made of 1% of alginate
and 30% of glycerol and a bioink thickness of 20 μm, droplets were successfully
printed onto the substrate (Fig. 6.3a). When the bioink thickness was increased up
to 100 μm, the substrate remained clear of any droplets, whereas bubbles were
observed onto the target (Fig. 6.3b). If the bioink viscosity is increased (3% w/v
alginate and 30% Glycerol) and the bioink thickness is decreased (20 μm), bubbles
are also observed onto the target (Fig. 6.3c).
Consequently, the three regimes generally observed in LIFT experiments
(sub-threshold, jetting and plume regimes [10]) are not solely the result of laser
irradiation conditions but, also, of rheological properties and film thickness of the
bioink. In other words, jetting is not simply occurring on the basis of an energy
threshold mechanism [15] but rather on the basis of a complex G(E, h, ν) thresh-
old mechanism. Over a given laser energy for which a vapor bubble is formed at
Fig. 6.3 (a) Droplets printed
onto the substrate obtained
with a mixture of 1% alginate
and 30% glycerol and a
bioink thickness of 20 μm.
(b) Bubbles on the target
obtained within a mixture of
1% alginate and 30% glycerol
and a bioink thickness of
100 μm. (c) Bubbles on the
target obtained with a mixture
of 3% alginate and 30%
glycerol and a bioink
thickness of 20 μm. The
white spots correspond to the
laser impacts and the black
ones to the bubbles
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Fig. 6.4 The three LIFT
regimes: (a) The subthreshold
regime: 
(E, h, ν) > 
1,
(b) the jetting regime: 
 < 
2,
(c) the plume regime:

1 > 
 > 
2
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the absorbing layer – bioink interface, the three above-mentioned regimes can be
distinguished (Fig. 6.4):
(i) If 
 is higher than a threshold value 
1: the droplet ejection cannot occur,
unless the substrate is close to the target. These are the conditions to observe
the sub-threshold regime (Fig. 6.4a).
(ii) If 
 is lower than a threshold value 
2: the bubble expands until it bursts,
giving rise to the plume regime (Fig. 6.4b).
(iii) If 

.
is ranged between 
1 and 
2: the bubble expands, then collapses and
finally a jet is formed (Fig. 6.4c). Integration of a High-Throughput BioLP
workstation.
6.3 Integration of a High-Throughput BioLP Workstation
6.3.1 Terms of Reference
To design a High-Throughput Biological Laser Printer, various pulsed lasers were
evaluated for their suitability with living cells and biomaterials as well as for rapid
prototyping applications. Major requirements considered were:
(i) the wavelength λ should not induce alteration of biological materials, due to
the potential denaturation of DNA by UV lighting, near infra-red lasers were
preferable to UV lasers.
(ii) the pulse duration τ and the repetition rate f must be considered with the
purpose of high throughput processes.
(iii) the beam quality, including divergence (q), spatial mode, and pulse-to-pulse
stability (ptp) has to be taken into account to ensure the reproducibility,
stability and high resolution of the system.
A laser-based workstation dedicated to tissue engineering applications should be
designed with the purpose of executing various tasks rather than solely bioprinting.
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Consequently, the mean laser power should be high enough to perform additional
processes such as micro-machining, sintering, polymerization.
6.3.2 Design
With regard to these criteria, a solid Nd:YAG crystal laser (Navigator I, Newport
Spectra Physics) was selected with the following specifications (λ = 1,064 nm,
τ = 30 ns, f =1–100 kHz, q = 3.4 mrad, TEM00, ptp < 1,5% rms, P = 7 W).
A 5-axe positioning system has been integrated to the workstation (NovaLase, S.A.,
Canéjan, France) with the purpose of printing multi-color patterns and building 3D
biostructures. The substrate is held with a (x, y, z) motorized micrometric transla-
tion stage whose resolution is 1 μm for (x, y) axis and 5 μm for the z axis. In
order to achieve multi-color printing, a high resolution (1◦ angular resolution)
motorized carousel with a loading capacity of 5 different ribbons has been designed
(Fig. 6.5b). Substrate positioning system and carousel are held on the same vertical
axis in order to vary focusing conditions without changing the gap distance between
each other.
Droplet generation from the ribbon surface is performed by steering the laser
beam by means of a high speed scanning system composed of two galvanomet-
ric mirrors (SCANgine 14, ScanLab), with a scanning speed reaching 2,000 mm/s,
and a large field optical F-theta lens (S4LFT, Sill Optics, France) (F = 58 mm).
Fig. 6.5 (a) View of the high-throughput biological laser printer; (b) high resolution positioning
system placed below the carousel holder with a loading capacity of 5 different ribbons
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Focal setting in the ribbon and (x, y, z) substrate positioning are assisted by a
CCD camera through the optical scanning system. The integration of the laser and
all above-mentioned components has been made possible using Solidworks R© soft-
ware. Substrate positioning, carousel driving, video observation and pattern designs
are monitored with one dedicated software. Finally, this CAD/CAM workstation
(Fig. 6.5a) has been placed in a cell culture room in order to allow cell printing
experiments.
6.3.3 High-Throughput Printing Parameters
In HT BioLP technique, the spatio-temporal pulse proximity has to be taken into
account in order to obtain a high printing resolution and reproducible results.
In other words, both the distance and the time between laser spots have to be
considered.
Regarding the distance between 2 spots, contiguous laser spots should not over-
lap each other to avoid an alteration of the energy conversed by the absorbing layer.
The recovery area of two discs is given by the following formula:
Arec = 2R2 arcsin
(√
4R2 − D2
2R
)
− D
2
√
4R2 − D2 (5)
with
D = νf (6)
which leads to the covering rate τrec:
τrec =
(
Arec
πR2
)
× 100 (7)
where R is the laser impact radius, D the distance between two laser impacts, v the
velocity of the scanner mirrors and f the laser repetition rate. Depending on Arec,
laser energy might be partially absorbed by the metal layer, which may alter droplet
ejection.
Regarding time, the characteristic time is more related to the bubble lifetime than
to the pulse duration. Indeed, as shown above, bubble growth and collapsing are
much slower events (~10 μs) than the energy deposit (~10 ns) and are, in addition,
strongly sensitive to the viscosity of the bioink (Fig. 6.2). Figure 6.6 is an example
of coalescent bubbles due to spatio-temporal pulse proximity for a viscous bioink
and different scanning velocities (laser repetition rate is 5 kHz). Hence, laser repe-
tition rate (or alternatively scanning velocity) has to be taken into account to avoid
coalescence of vapor bubbles within the thickness of the bioink.
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Fig. 6.6 Coalescence of
successive vapor bubbles
observed within viscous
solutions and low scanning
velocity (from the top to the
bottom of the picture the
scanning velocity are 150,
120, 100, 70 and 50 mm/s)
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6.4 Results and Discussion
6.4.1 Cell Printing
6.4.1.1 Ink Composition Considerations
HT BioLP requires cells to be in a liquid suspension prior to being printed onto
the substrate. However, extracellular matrix is critical for cell homeostasis in vivo.
Also, in order to print a 3D material containing cells, the liquid ink should gel post
printing onto the substrate. With respect to the layer-by-layer 3D building strategy,
the gelling process is necessary (i) to stabilize the printed 2D pattern, (ii) to sup-
port subsequent ink layer. In addition, the gelling should not be harmful to the cells.
According to these terms of reference, the cell containing ink was supplemented
with 1% (w/v) alginate (Protanal 10/60, FMC Biopolymer) hydrogel as a prelimi-
nary approach to mimic extracellular matrix. The viscosity of different inks is shown
in Table 6.2. It is noteworthy that 30% (v/v) glycerol added to a 1% (w/v) alginate
Table 6.2 Viscosity of culture media supplemented with alginate, glycerol, and cells. Glycerol
is added to the ink to prevent evaporation. The cell model used in this experiment is the rabbit
carcinoma cell line B16, at a density of 40.106 cell/mL. Experiment was carried on at 10◦C
Solution in culture media (DMEM) Vicosity (Pa.s)
Alginate 0.5% (w/v); glycerol 30% (v/v) 0.05
Alginate 1% (w/v) 0.1
Alginate 1% (w/v); glycerol 30% (v/v) 0.11
Alginate 1% (w/v); 40.106 cell/ml 0.12
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6 High-Throughput Biological Laser Printing
ink accounts for 10% of viscosity, while 40.106 cells/mL accounts for 20% of the
viscosity. Other viscous solutions suitable for BioLP have been described by Othon
et al. [22].
6.4.1.2 Viscosity and Laser Energy Deposit: Two Parameters
that Influence Resolution
Printing resolution depends on the ink viscosity and the laser energy deposit. Laser
energy deposit can be modulated by tuning laser power or diaphragm aperture stop.
Table 6.3 shows that the ejected droplet diameter onto the substrate is correlated
to viscosity and laser power. The higher the viscosity and/or the lesser the energy
deposit, the smaller the droplet diameter. It is possible to achieve similar resolution,
i.e. similar droplet size, with a 0.1% (w/v) alginate ink printed with a laser pulse
energy of 6 μJ (droplet size: (49 ± 3.5) μm, n = 15), and with a 1% alginate
(w/v) ink printed with a pulse energy of 12 μJ (droplet size: (51 ± 4.2) μm,
n = 15). A wide range of extracellular matrices, characterized by as many different
viscosities can thus be printed at a similar resolution.
Table 6.3 Diameter (in μm) of the ejected droplet onto the substrate, depending on alginate con-
centration in the ink, and laser power. The different inks were composed of mQ water supplemented
with 30% (v/v) glycerol, with varying concentration of alginate. c: coalescence of contiguous
droplets onto the substrate. n.t.: no transfer of the ink onto the substrate
Energy (μJ)
alginate (w/v) (%) 4.5 6 7.5 9
0.1 49 ± 4 (n=15) 69 ± 4 (n=15) C c
0.5 38 ± 3 (n=15) 55 ± 5 (n=15) 64 ± 5 (n=15) 62 ± 6 (n=15)
1.00 n.t. 48 ± 4 (n=15) 46 ± 3 (n=15) 51 ± 4 (n=15)
6.4.1.3 High Cell Density Printing in High Spatial Resolution
HT BioLP nozzle free set up precludes the cell printing process from clogging
issues. Thus, inks loaded with cell densities similar to densities observed in living
tissue can be used. The effect of the cell suspension viscosity on printing resolution
was addressed. Cell suspensions supplemented with or without 1% (w/v) alginate
were compared (Fig. 6.7). Cells were printed at a density of 50 million cells/mL,
according to the pattern of the Olympic flag. Results show splashing [15] occurs in
absence of alginate (Fig. 6.7a). In presence of 1% (w/v) alginate, splashing is virtu-
ally absent (Fig. 6.7b). One percent alginate increased the solution viscosity up to
0.1 Pa.s. With such a viscosity, splashing of the ink onto the substrate is reduced,
and thus the resolution of the printed pattern is increased.
As shown in Table 6.2, presence of cells into the ink impacts its viscosity.
Laser parameters should then be adapted depending on the desired pattern to print.
Different laser parameters were tested on two cell densities: 50 million cells/mL and
100 million cells/mL (Fig. 6.8). If droplet diameter is large enough, two contiguous
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Fig. 6.7 Cellularized 2D pattern resolution according to viscosity. Fifty million cells per ml were
suspended in DMEM supplemented with 10% glycerol (a) plus 1% (w/v) alginate (b) Satellite
droplets (splashing) are virtually absent when 1% (w/v) alginate is added to the ink
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Fig. 6.8 Cell printing resolution according to the cell density in the ink (DMEM, 1% (w/v)
alginate, 5% glycerol), the diaphragm aperture stop (D) and the laser energy deposit (P).
Magnification 25×
printed droplets may coalesce, thus drawing a continuous line of cells. As a conse-
quence, the higher the laser energy, the wider the printed cell line. Decreasing laser
energy would then allow us to print cells one-by-one, next to each other. However,
because HT BioLP is a LIFT based and nozzle free device, the number of cells in
each ejected droplet is statistic. If cell density is too low on the ribbon, the ejected
droplet of ink may not contain any cell (Fig. 6.8, upper left panel, diaphragm aper-
ture stop D = 5 mm). To overcome this problem, at least two strategies can be
proposed. (1) Increased laser energy leads to the ejection of bigger droplets. As a
result, cells are more likely to be dragged off by draining/capillary effect (Fig. 6.8,
upper left panel, D = 18–11 mm, and lower left panel, D = 11 mm). (2) Cell den-
sity can be increased up to the point cells are touching each other at the surface
of the ribbon, i.e. 100 million cells/mL. In such a case, the viscosity of the ink
is increased, and a higher laser energy deposit is necessary for printing (Fig. 6.8,
upper right panel, D = 5 mm). A third strategy would implement a ‘aim and shoot’
technology into the HT BioLP device.
In conclusion, HT BioLP is suitable to print versatile patterns such as cell
clusters, cell banners and cell lines according to desired pattern (Fig. 6.9). Also,
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Fig. 6.9 Basic cell patterns printed by HT BioLP. Single drop of ink containing varying number
of cells can be printed at desired coordinates (left panel, magnification 200×). If drops of ink are
printed close enough to each other onto the substrate, they may coalesce and form continuous line
(upper right panel, magnification 25×). By adjusting energy deposit with suitable viscosity/cell
density of the ink, cells could be printed one by one, at a cell-level resolution (lower right panel,
magnification 25×)
cell-level resolution of cell organization is achievable by this LIFT based method to
print cells in high throughput conditions (5 kHz). Optimization is possible in terms
of higher throughput and higher resolution.
6.4.2 2-Dimensional Printing of Nano-Hydroxyapatite
For bone tissue engineering applications of HT BioLP, a ‘bio-mimetic’ approach
was chosen: it consisted in the printing of the individual components of bones. This
tissue is composed of nano-sized hydroxyapatite crystals embedded in a protein
matrix mainly composed of type-1 collagen [23].
In order to prepare the printable mineral phase of this tissue, a nano-
hydroxyapatite slurry (nHA) was synthesized by wet chemical precipitation [24]
Briefly, a 0.6 M phosphoric acid solution was added dropwise into a 1 M calcium
hydroxide solution and was kept at ambient temperature and pH 9 during 24 h under
constant stirring. Then, 30% Glycerol (v/v) was added to the solution to improve
the viscosity of the slurry and to prevent vaporizing of the material [25]. A thin film
(30 μm) of the solution was coated on the ribbon with a ‘doctor blade’ device.
The HT BioLP parameters were first adjusted to print a matrix of droplets; the
scanner speed was 300 mm/s, and the energy per pulse was comprised between
6 and 12 μJ. This lead to the formation of droplets ranging from 40 to 100 μm
wide, depending on the laser energy [15], i.e., the higher the laser energy the larger
droplets (Fig. 6.10), and a threshold appeared at 12 μJ after which droplets were not
well defined and lead to the formation of splashing.
In this experiment, it appeared that the nanometric size of the hydroxyapatite
crystals and their homogeneous size distribution in solution played an important
role in the printing resolution.
6.4.3 3-Dimensional Printing of Nano Sized Hydroxyapatite
For tissue engineering applications and building of composite structures for tissue
repair, three-dimensional printing is admitted to be a critical issue [26]; towards this
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Fig. 6.10 nHA droplets printed with several laser energies. The higher energy, the larger droplets
Fig. 6.11 Three Dimensional printing of 15 superimposed layers of nHA observed by Scanning
Electron Microscopy parallel to the receiving substrate. Left image: low magnification (x130) of
the printed material. Right image: higher magnification (x360) of the ‘step’ (50 μm high) created
by the stacked layers of nHA
end, the bioprinting device should be able to print stacks of material. A nHA solution
was printed in several stacks to obtain a three dimensional structure (Fig. 6.11).
Fifteen (stacked) layers of n-HA can be observed by scanning electron microscopy.
This 3D structure has an average thickness of 45 μm. In this case, the material was
highly compacted after the printing. In order to build a 3D porous structure, some
sacrificial material layer [27] could be printed concomitantly with nHA to produce
the desired porosity into the material.
6.4.4 Multicolor Printing
Since biological tissues are composed of multiple components in close interactions
with each other (cells of different types, extracellular matrix, etc. . .), not only 3
dimensional structures but also multiple ‘colors’ of biological materials should be
considered in a tissue engineering product. Figure 6.12 illustrates the multicolor
printing capability of the HT BioLP. Two distinct suspensions of cells (human
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Fig. 6.12 Sequential two color cell printing in 2D. Human endothelial cell line (Ea hy 926) were
loaded with 4 mM of Calcein-AM (b) or with fluorescent Dil-LDL (c) prior to the experiment.
The two cell suspensions (60.106cells/mL) in DMEM, supplemented with 1% (w/v) alginate were
then printed according to a pattern of concentric circles (a). The two cell suspensions were each
blade coated onto two separate ribbons. Both ribbons were placed onto the wheel distributor of the
HT BioLP. Calcein loaded cell suspension was used to print the inner circle (1.2 mm diameter).
Dil-LDL loaded cell suspension was used to print the outer circle (1.6 mm diameter). The overlay
of Fig. 6.3b, c shows the two circles partially overlap due to the coalescence of the two circles
This
figure
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printed
in b/w
endothelial cell lineage Eahy926, 60 million cells /ml) were sequentially printed in
2 dimensions according to a pattern of two concentric circles (Fig. 6.12a). The inner
circle was printed first using a suspension of cells loaded with green fluorescent cal-
cein (Fig. 6.12b). Secondly, the outer circle was printed using a suspension of cells
loaded with red fluorescent Dil-LDL (Fig. 6.12c). Differential staining of the cells
revealed the two circles overlapped, which was likely due to bioink coalescence
between the two circles. This experiment shows it is possible to print cells in close
contact to each other, with a high cell concentration, according to a desired spatial
organization. The printing resolution achievable by the HT BioLP is consistent with
the study of cell-to-cell, or cell-to-material interaction as well.
6.4.5 In Vivo Printing
To the best of our knowledge, all previous bioprinting studies involve in vitro exper-
iments. We have performed some preliminary assays for in vivo printing [28]. More
precisely, the purpose of our study was to fill a critical sized calvarial bone defect
in mouse by printing a hydroxyapatite slurry (as prepared in Section 6.3.2). Briefly,
the defects were performed bilaterally in mouse calvaria under general anesthesia,
leaving the dura mera exposed. Then, the animals were placed inside the HT BioLP
workstation. A specific mouse holder was designed in order to print the bioink onto
the mouse dura mera instead of the quartz substrate depicted in Fig. 6.1. Then,
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Fig. 6.13 In Vivo printing of nHA. Histological sections of mouse calvarial defects after 1 week.
(a) nHA aggregates are present in close contact to the dura mera (arrows). (b) Higher magnification
of nHA aggregates. (DM: Dura Mera; FT: Fibrous Tissue)
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30 nHA layers were printed inside one defect. The contro-lateral defect was used as
negative control. Three groups of 10 animals each were studied. Animals were sac-
rificed after 1 week, 1 month or 3 weeks, respectively. The histological results have
shown that the material was present in the test defects of all the groups (Fig. 6.13).
However, bone repair was inconstant. As a conclusion, we show in vivo bioprint-
ing is possible. Future experiment in this model should improve the mechanical and
biological properties of the printed material.
6.4.6 Discussion
Hypothesizing the innocuity of bioprinting technologies in regards to cell fate and
biomaterial properties, we propose the definition of a bioprinting efficiency coeffi-
cient (BEC) which could also convey the bio-manufacturing rate. The dimensional
equation of bio-manufacturing rate could be written as:
BEC = L
3
T
= L
T
× L3 × 1
L
(8)
BEC = speed × volume
resolution
(9)
In Equation (9), speed, volume and resolution could be defined as the bioprinter
writing speed (m/s), the typical volume of cells or biomaterials deposited per droplet
(μm3) and the printing resolution (μm), respectively. The higher the BEC, the more
efficient the bioprinting process for building 3D structures.
Obviously, the high resolution criterion, which is required to precisely position
cells, growth factors and other biomolecules, counterbalance the volume criterion.
To address this latter issue, building 3D bio-structures would proceed from a com-
bination of processes and technologies interacting with bioprinting and not only
through the 3D deposit of microdroplets of cells and biomaterials [26]. Towards this
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6 High-Throughput Biological Laser Printing
end, some authors have introduced the principle of bioprinting on biopapers [4].
More generally, additional technologies such as fused deposition modeling [29],
aerosols [30], electrospinning [31] as well as optically driven methods (such as
photo-polymerizing, micro-machining, laser catapulting [32], LGDW [8],. . .) would
thus be combined with bioprinting when the micro-architecture and the cell micro-
environment of some tissue parts or layers do not require a precise positioning of
components. Consequently, a coefficient expressing the integrability or the inter-
acting capacity of the bioprinting method has to be introduced in equation [9],
leading to:
BEC = integrability × speed × volume
resolution
(10)
Finally, as regards BEC rate and because a high-throughput biological laser
printer could be easily combined with other laser-based processes, Tissue
Engineering Assisted by Laser should become more important in the near future.
This capacity of combining different optical monitored processes is indeed, in our
opinion, one of the major advantages of laser printing vs. traditional bioprinting
methods involving either thermal or piezoelectric ink-jetting as well as pin deposit-
ing. In the future, such additional optical processes would include, but not be limited
to, micro-machining, cutting, photo-polymerizing, sintering, etc.
6.5 Conclusions and Perspectives
In this chapter, we have shown that High-Throughput Biological Laser Printing (HT-
BioLP) requires to take into account spatio-temporal proximity of laser pulses as
well as the rheological properties of the bioink since the droplet ejection mecha-
nism is mainly governed by vapor bubble dynamics. Hence, jetting thresholds are
discussed as regards the dimensionless parameter 
 which is the ratio between
the initial bubble centroid and the free surface. After the development of a high-
throughput biological laser workstation, we have also shown its potentiality for
depositing a wide range of biological components, all of which are required for
tissue engineering: biopolymers, nano-sized particles of hydroxyapatite as well
as human endothelial cells. Then, after describing experimental conditions lead-
ing to the high resolution printing of biological components, we present some
typical multi-component and 3D printings achieved using this workstation. These
results lead us to emphasize the criteria that are required for building 3D structures
through bioprinting process: the writing speed, volume fraction of deposited materi-
als, process resolution and its capacity to be combined with other tissue engineering
methods.
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 Rapid prototyping of complex tissues with 
laser assisted bioprinting (LAB) 
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Bordeaux Segalen, France 
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 Abstract : Laser assisted bioprinting (LAB) is an emerging tool for tissue 
engineering (TE) that allows printing of cells and liquid materials with a 
cell-level resolution, to reproduce the anisotropy of living tissues. We have 
integrated LAB in a dedicated workstation to allow rapid prototyping 
applications. After introducing the rationale of LAB in TE, we present the 
physical parameters related to laser induced forward transfer technique 
(LIFT), implemented in LAB. These parameters must be tuned to print 
viable cell patterns with respect to cell-level histological organization, and 
to high throughput manufacturing. Finally, we present some typical multi-
component printing, 3D printing approaches,  in vitro as well as  in vivo . 
 Key words : laser assisted bioprinting, rapid prototyping, tissue 
engineering, regenerative medicine. 
 5.1  Introduction 
 In parallel with scaffold-based approaches involving cell seeding of porous 
structures (Hutmacher, 2000), some authors have suggested that three-
dimensional (3D) biological structures can be built from the bottom up 
using the technology of bioprinting, the automated, computer-aided deposi-
tion of cells, cell aggregates and biomaterials (Klebe  et al ., 1994; Klebe, 1988; 
Mironov, 2003; Mironov  et al ., 2009; Guillemot  et al ., 2010; Jakab  et al ., 2010). 
To this end, ink-jet printers have been successfully used to pattern bio-
logical assemblies according to a computer-aided design (CAD) template 
(Nakamura  et al ., 2005; Boland  et al ., 2006; Saunders  et al ., 2008). Pressure-
operated mechanical extruders have been also developed to handle living 
cells and cell aggregates (Jakab  et al ., 2010). In parallel with these methods, 
laser-assisted printing technologies have emerged as alternative methods 
for the assembly and micropatterning of biomaterials and cells. Laser print-
ing of biological material in general, and living cells in particular, is based on 
AQ1
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the laser-induced forward-transfer (LIFT, see Figs 5.1 and 5.2) technique, in 
which a pulsed laser is used to induce the transfer of material from a source 
fi lm to a receiving substrate (Brisbane, 1971; Bohandy  et al ., 1986; Young 
 et al ., 2002). Several variations of LIFT have been implemented to print 
living cells (Guillemot  et al ., 2010; Schiele  et al ., 2010). For convenience, we 
will use the general term of LAB, although we will mainly discuss results 
obtained with a set-up that requires an intermediate light-absorbing layer 
of metal. Thus, under suitable irradiation conditions, and for liquids present-
ing a wide range of rheologies, the material can be deposited in the form 
of well-defi ned circular droplets with a high degree of spatial resolution 
(Fig. 5.3 ; Barron  et al ., 2004, 2005; Guillotin  et al ., 2010). 
 In this chapter, we will briefl y introduce conceptual challenges in the 
fi eld of TE and the technical properties that make LAB a suitable tool for 
TE. Next, we will present the physical parameters that must be tuned to 
print viable cell patterns with respect to cell-level spatial resolution, in high 
throughput conditions. Finally, we will present TE applications of LAB for 
basic research in biology as well as for regenerative medicine. 
Laser
Wavelength (UV or IR)
Energy (μJ)
Repetition rate (kHz)
Beam focus diameter (μm)
Biolnk
Viscosity (m2/s)
Surface tension (mN/m)
Thickness (μm) Substrate
Wettability
Coating
Gap (μm)
Absorbing layer
Elements (Ti, Au, Ag)
Thickness (nm)
Focusing
Lens or microscope objective
Numerical aperture
Focal distance
Scanning mirrors
Velocity (mm/s)
Environment
Hygrometry
Temperature
 5.1  A typical LIFT experimental set-up is generally composed of three 
elements: a pulsed laser source, a target or ribbon coated with the 
material to be transferred, and a receiving substrate. The ribbon is a 
three layer component: a support – transparent to the laser radiation 
wavelength – coated with a thin absorbing layer (50 nm), itself coated 
with a transfer layer (50  μ m) – named bioink – that contains the 
elements to be printed such as biomaterials, cells, or biomolecules 
(Guillemot  et al ., 2010). 
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 5.2  Rationale for using laser assisted bioprinting 
(LAB) in tissue engineering 
 The architecture of a given tissue is characterized by its cell types, the bio-
chemical and mechanical properties of its extra cellular matrix (ECM), and 
the geometry of these components. Living tissues and organs are composed 
ε
Laser pulse
Plume regimeJetting regime
Transport holder
Absorbing layer
Bioink layer
Laser energy depositionI.
II.
III.a) III.c)
Vapor bubble expansion
Sub-threshold regime
Γ2 Γ1
 5.2  Mechanism for laser-induced droplet ejection. A vapor bubble 
is generated by vaporization of the absorbing layer and/or the ﬁ rst 
molecular layers of the liquid ﬁ lm. At given bioink viscosity and ﬁ lm 
thickness, jetting is observed for intermediary values of laser ﬂ uences: 
 Γ 1 <  Γ <  Γ 2 (see III.b). For a lower ﬂ uence  Γ <  Γ 2 , the bubble collapses 
far from the free surface without generating a jet (see III.a). For a 
higher ﬂ uence  Γ <  Γ 1 , the bubble bursts to the surface, generating 
sub-micrometer droplets (see III  .c). Increasing ﬁ lm thickness or bioink 
viscosity leads to increased threshold  Γ values. The three regimes are 
revealed by umbroscopy in time resolved imaging (unpublished data). 
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of multiple cell types, which are assembled and interfaced at the micrometer 
scale. In the liver for example, columns of hepatocytes are interfaced with bil-
iary capillaries on the apical side and with sinusoidal blood vessels on the basal 
side to form lobules. Such high density, compartmentalized and integrated 
cellular organization has two major functional outcomes: (i) homeostasis, 
in particular metabolic exchange, is optimized; and (ii) functional units are 
packed together to form organs with a physiological effi ciency that is com-
patible with living tissues. Consequently, miniaturization of TE processes 
(i.e., microscale organization of cells) is necessary to fabricate organotypic 
structures that compare favorably with the physiology of organs. 
 Tissue engineering approaches can be divided into three strategies based 
on the scale of spatial organization. First, macroscopic strategy can be 
likened to traditional TE, in which cells are seeded onto a macroporous scaf-
fold. Cells are expected to colonize the inner volume of the scaffold by cell 
(a)
(c)
(b)
 5.3  (a) View of the high-throughput LAB; (b) optomechanical set-up and 
(c) high resolution positioning system placed below the carousel holder 
with a loading capacity of ﬁ ve different ribbons. 
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mobility and proliferation, and fl uid fl ow. However, scaffolds do not  present 
the ability to mimic the functional multicellular anisotropy and density 
of the host tissue. Second, mesostructures or modular blocks, also termed 
organoids (McGuigan and Sefton, 2006; McGuigan  et al ., 2008; Mironov 
 et al ., 2009), are based on the ability of the cells to self-assemble and their 
capacity to maintain viability and function when located within the diffu-
sion limit of nutrient supply. The modular approach enables the production 
of 3D modules in a variety of shapes (e.g., cylinders with a diameter between 
40 and 1000  μ m and cell densities of 10 5 –10 8 cells/cm 2 ), and to allow fabrica-
tion of multicellular constructs (e.g., a bone-mimicking construct including 
both osteoblasts, osteoclasts, and endothelial cells). However, neither mac-
roscopic nor mesoscopic approaches have demonstrated the ability to 
mimic the functional multicellular anisotropy and density of the host tissue. 
Consequently, it is also conceptually challenging to design an effi cient per-
fusion system that is physiologically interfaced with the engineered tissue 
and that will branch to the host vasculature at implantation. 
 Reproducing the local cell microenvironment can be considered the ulti-
mate target for TE and cell patterning. Conceptually, it could be defi ned as 
the capacity  of positioning a single cell into its most suitable environment. 
Coordinated interactions between soluble factors, different cell types, and 
extracellular matrices (i.e., mechanical and biochemical cues) should be 
taken into account. Such a  ‘ cell niche ’ manufacturing approach is unique 
in its purpose of dealing with tissue complexity and engineering a desired 
tissue from the bottom up. A microscopic scaffold-free, bottom-up approach 
to TE has been proposed (Voldman, 2006). Accordingly, computer-assisted 
design/computer-assisted manufacturing (CAD/CAM) LAB workstations 
have been designed and used to print viable cells and to organize them with 
cell-level resolution, with high throughput, in 2- and 3-dimensional tissue 
constructs that mimic the functional histology of living tissues. 
 5.3  Terms of reference for LAB  
In this section, we discuss experimental conditions that matter in LAB 
process.
 5.3.1  Workstation requirements 
 In designing a LAB workstation, various pulsed lasers were evaluated for their 
suitability with living cells and biomaterials as well as for rapid prototyping 
applications, all leading to comparable conclusions in terms of cell viability 
and printing resolution. Major requirements considered were as follows. 
 1.  The wavelength ( λ ) should not induce alteration of biological materials. 
Due to the potential denaturation of DNA by ultraviolet (UV) lighting, 
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and despite short pulse duration and the presence of the light absorbing 
metal layer, near infrared lasers might be preferable to UV lasers. 
 2.  The pulse duration ( τ ) and the repetition rate ( f ) must be considered 
with the purpose of high throughput processes. 
 3.  The beam quality, including divergence ( q ), spatial mode, and pulse-to-
pulse (ptp) stability is important to ensure the reproducibility, stability, 
and high resolution of the system. 
 4. A  laser-based workstation dedicated to TE applications should be 
designed with the purpose of executing various tasks rather than solely 
bioprinting. Consequently, the mean laser power should be high enough 
to perform additional processes like photolithography, photopolymer-
ization, machining, sintering, and foaming (Duncan  et al ., 2002; Lazare 
 et al ., 2005; Claeyssens  et al ., 2009). 
 5.  Laser repetition rate (in combination with scanning velocity, see below) 
has to be taken into account to avoid coalescence of vapor bubbles 
within the thickness of the bioink, and reciprocal perturbation of con-
secutive jets. For example, successive laser spots should not overlap each 
other to avoid an alteration of the energy conversed  by the absorbing 
layer. Also, suffi cient distance should be considered to prevent one drop-
let from landing on and displacing the preceding droplet that has been 
printed onto the substrate. Figure 5.4 is an example of partial overlap of 
jets due to spatio-temporal pulse proximity. Hence, the spatio-temporal 
proximity between both laser pulses and ejected droplets has to be taken 
into account in order to obtain a high printing resolution and reproduc-
ible results. 
 6.  Galvanometric mirrors are useful to drive the laser beam onto the rib-
bon. This approach offers a higher manufacturing speed compared to 
a design where the laser beam is fi xed and the sample is translated by 
a motorized stage (Gaebel  et al ., 2011). However, a refractive lens is 
required to correct the incidence of the laser beam onto the ribbon 
(Guillemot  et al ., 2010). 
 7.  by analogy with inkjet printer cartridges, several ribbons of different 
materials can be processed by the LAB. We have designed a carousel 
wheel on which up to fi ve elements can be loaded, and automatically 
presented under the laser beam at will (Fig. 5.3; Guillemot  et al ., 2010). 
 8.  Dedicated CAD/CAM software interfaces with the workstation 
(Fig. 5.4). 
 5.3.2  Droplet ejection mechanism 
 A typical LIFT experimental set-up is generally composed of three elements: 
a pulsed laser source, a target coated with the material to be printed, and a 
receiving substrate. In addition, as numbered in Fig. 5.1, micro droplet ejec-
tion depends on numerous parameters which need to be considered to print 
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viable cells with high printing resolution and high throughput. As described 
in the literature (Young  et al ., 2002; Duocastella  et al ., 2007; Duocastella 
 et al ., 2008; Mezel  et al ., 2009), the generation of microdroplets by LIFT pro-
ceeds through six consecutive steps: (i) laser energy is fi rst deposited into 
the skin depth of the absorbing layer; (ii) the absorbing layer is then heated 
in its skin depth which (iii) induces heating of a very thin fi lm of the bioink 
near the absorbing layer; (iv) depending on the laser irradiation intensity, a 
vapor bubble is generated; (v) the vapor bubble expands which (vi) triggers 
the bioink–air interface deformation. 
 The growth phase of water bubbles in the bulk of a liquid has been studied 
in detail (see (Brennen, 1995). It has been shown that the growing–collapsing 
process could be described by the Rayleigh–Plesset equation, which states 
(Xiu-Mei  et al ., 2008):
  RR R
kP R
R
P P
v
R
R R
l l v
l
l
l
?? ? ?+ = ⎛⎝ ⎞⎠ − −−
3
2
4
22 0
3
ρ ρl
σ
ρ
γ
  [5.1] 
 where  R is the vapor bubble radius;  ρ  l  the liquid density;  P  l  the liquid pres-
sure;  ν the kinematic viscosity;  σ  l  the surface tension;  γ the ratio of specifi c 
heats;  P  v  the saturated pressure in the bubble; and  k the ratio of gas pressure 
(a)
(b)
 5.4  (a) Example of CAD/CAM software to help design the pattern of 
manufacturing as well as to pilot the laser beam accurately; (b) printed 
pattern according to the CAD/CAM design. 
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in the bubble,  P  g  , to the liquid pressure  P  l  . This equation is the expression 
of the vapor bubble radius evolution versus time. It mainly depends on the 
liquid kinematic viscosity and surface tension. 
 The Rayleigh–Plesset equation describes bubble dynamics in an infi nite 
volume. Because the size of the vapor bubble is not negligible compared to 
the bioink thickness, the interactions of the bubble with the free surface have 
to be taken into account. To this end, Pearson  et al .(2004) and Robinson  et al. 
(2001) have demonstrated that, (i) when the bubble reaches its maximum 
diameter, it begins to collapse under the external pressure strengths, and (ii)
a jet may be formed according to the dimensionless standoff distance 
  Γ = h
Rmax
  [5.2] 
 which is the ratio between the distance  h (distance between the initial vapor 
bubble centroid and the free surface) and the maximum bubble radius,  R max . 
In Equation 5.2, the maximum bubble radius,  R max , depends on laser energy, 
through the  k ratio in the Rayleigh–Plesset equation, and on the viscosity of 
the bioink, while  h is related to the thickness of the bioink fi lm. 
 Consequently, the three regimes generally observed in LIFT experiments 
(sub-threshold, jetting, and plume regimes (Fig. 5.2; Young  et al ., 2002) are not 
solely the result of laser irradiation conditions but also of rheological properties 
and fi lm thickness of the bioink. In other words, jetting is not simply occurring 
on the basis of an energy threshold mechanism (Duocastella  et al ., 2007) but 
rather on the basis of a complex Γ  (Ε, ν, ε)  threshold mechanism (Fig. 5.2). Over 
a given laser energy for which a vapor bubble is formed at the absorbing layer–
bioink interface, the three above-mentioned regimes can be distinguished:
 If  • Γ is higher than a threshold value  Γ 1 : the droplet ejection cannot occur, 
unless the substrate is close to the target. These are the conditions to 
observe the sub-threshold regime (Fig. 5.2a). 
 When  • Γ is lower than a threshold value  Γ 2 the bubble expands until it 
bursts, giving rise to the plume regime (Fig. 5.2b). 
 If  • Γ is ranged between  Γ 1 and  Γ 2 the bubble expands, then collapses, and 
fi nally a jet is formed (Fig. 5.2c). 
 With regard to TE, the mechanism of LAB still has several drawbacks, the 
main one being the implementation of a laser-absorbing layer of metal, 
which is vaporized with the printed material into the fi nal TE product. 
Recent and promising developments to avoid this limitation include the use 
of a polyimide membrane as the laser-absorbing layer, which is capable of 
dissipating shock energy through elastoplastic deformation (Brown  et al ., 
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2010), or the generation of the cavitation bubble without the use of a laser-
absorbing layer (Duocastella  et al ., 2010). 
 5.4  LAB parameters for cell printing  
In this section, we introduce the experimental conditions which are neces-
sary to control to achieve cell printing with high resolution
 5.4.1  Bioink composition considerations 
 LAB requires cells to be suspended in a liquid bioink prior to being printed 
onto the substrate. Also, in order to print a 3D material containing cells, 
the bioink should gel after printing onto the substrate. With respect to the 
layer-by-layer 3D building strategy, the gelling process is necessary (i) to 
stabilize the printed 2D pattern and (ii) to support the subsequent ink 
layer for 3D constructs using the layer-by-layer approach (see below). In 
addition, the gelling should not be harmful to the cells. In addition to these 
properties, which are specifi c to LAB applications, the bioink should possess 
properties reminiscent of the physiological ECM, which is critical for cell 
homeostasis  in vivo (Engler  et al ., 2006, 2009). According to these terms of 
reference, cells have been successfully printed using various solutions such 
as culture medium alone (Wu and Ringeisen, 2010), or in combination with 
sodium alginate (Catros  et al ., 2011), thrombin (Guillotin  et al ., 2010), some 
combination of hyaluronic acid and fi brinogen (Gruene  et al ., 2011), or a 
combination of blood plasma and sodium alginate (Koch  et al ., 2009; Gruene 
 et al ., 2011). Alginate, type I collagen and Matrigel TM can also be used in 
the liquid form. Using slightly different laser assisted printing techniques, 
mouse embryonic stem cells have been successfully printed using a gel form 
of Matrigel TM or 20% gelatin (Schiele  et al ., 2009; Raof  et al ., 2011). 
 Another concern is the evaporation of the bioink fi lm, which is typically 
spread on the ribbon as a 50  μ m thin layer. Accordingly, cell printing should 
be performed under a controlled atmosphere in terms of hygrometry (such 
conditions are also desired when biological material is processed). Othon 
 et al . (2008) have proposed the use of methyl-cellulose in the bioink to pre-
vent evaporation. 
 5.4.2.  Viscosity of the bioink and laser energy inﬂ uence 
on cell viability 
 Printed cells may not retain viability for any conditions of LAB. It has 
been previously shown and numerically modelled that a minimum shock-
absorbing mattress of hydrogel, like Matrigel TM , was required as a receiving 
substrate, in order to absorb mechanical shock in the printed cells (Ringeisen 
 et al ., 2004; Wang  et al ., 2008). Increasing the viscosity of the bioink, using 
AQ2
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sodium alginate, could improve cell viability if the mattress thickness is not 
suffi cient to absorb mechanical shock (Catros  et al ., 2011). Although the 
viscosity of the bioink is critical, the laser energy deposit should also be 
reduced to print viable cells on a thin fi lm of shock-absorbing substrate. No 
LAB-induced alteration of cells (in terms of phenotype and DNA nicks) 
has been detected so far (Hopp  et al ., 2005; Othon  et al ., 2008; Gruene  et al ., 
2010; Raof  et al ., 2011), which validates  de facto the use of LAB for engi-
neering cell-containing tissues for basic research. However, further studies 
should be implemented to rule out any genotoxicity of LAB, in case of use 
of LAB for cell-based clinical applications. 
 5.5  High resolution and high throughput needs 
and limits 
 In applying LAB to organ printing, cells should be printed with a density and 
an organization similar to a parenchyma, that is, a tissue essentially made of 
cells, with virtually no Extracellular Matrix (ECM), high histological orga-
nization with rich blood perfusion, and multiple cell types. Assuming that 
LAB is able to print cells one by one and next to each other, each cell hav-
ing a diameter of 10  μ m, it would require 28 h to print a volume of 1 cm 3 
with single cell resolution at a printing frequency of 10 kHz. In other words, 
to fabricate a given volume, given a constant printing speed, increasing 
the organization of said volume would be more time consuming. Further, 
the printing of highly complex cell patterns at a high printing speed is an 
important objective. We have previously demonstrated that high-through-
put printing by LAB was achievable (Guillotin  et al ., 2010; Guillemot  et al ., 
2010). Concerning cell printing, we have reached a throughput threshold 
around 5 kHz. Indeed, there are some spatio-temporal limits to jet forma-
tion and ejection due to fl uid dynamics that limit resolution (Fig. 5.5). The 
time of ejection of a jet is in the order of several tens of microseconds, which 
compares to the 5 kHz frequency that we classically use. The LIFT model 
strongly suggests that the jet produces some draining effect at the surface 
of the bioink fi lm (Mezel  et al ., 2009) that most likely accounts for the per-
turbation of the subsequent jet (Fig. 5.6). Given a constant scanning speed, 
the pulse frequency and the draining effect imply that two consecutive jets 
cannot be fi red adjacent to each other above a certain fi ring frequency. This 
means that the laser beam should be driven fast enough (by galvanomet-
ric mirror), or the droplet-receiving substrate holder should be moved fast 
enough between two consecutive pulses, so that the subsequent jet occurs 
where the bioink fi lm has not been disturbed by the preceding jet. According 
to these physical limits, LAB printing speed is theoretically merely limited 
by the highest laser pulse frequency available, according to the fastest gal-
vanometric mirror available, under the condition that intact bioink fi lm is 
presented under the laser beam at the same time. 
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 5.5.1  Viscosity of the bioink and laser energy inﬂ uence 
on printing resolution 
 Printing resolution can be defi ned as the number of printed droplets per 
length. This implies that the highest resolution is obtained by printing drop-
lets as small as possible and adjacent to each other. High resolution printing 
of liquids by LAB has been demonstrated (Fig. 5.7 and (Colina  et al ., 2005; 
Dinca  et al ., 2008; Serra  et al ., 2009)). The size of the droplet depends on 
the ink viscosity and the laser energy deposit. Laser energy deposit can be 
 5.5  Spatio-temporal limit of cell printing by LAB. Cells were printed 
onto glass according to ﬁ ve parallel lines of varying scanning speed 
(from top to bottom): 100, 200, 400, 800, and 1600 mm/s (laser pulse 
frequency of 5 kHz). The highest printing resolution of cells is achieved 
with scanning speed of 400 mm/s. With lower scanning speed, the 
precision of droplet deposit is impaired, most likely due to the overlap 
of successive jets (Guillotin  et al ., 2010). 
Ribbon
Air gap: 300 μm
Substrate
 5.6  Spatio-temporal limit of jet formation. The laser beam is moved 
from left to right. Two consecutive jets are observed by umbroscopy 
(unpublished data). The ﬁ rst jet (indicated by the arrow head) is 
retracting into the ﬁ lm of bioink, while the following jet is observed. 
Contact of the jet with the receiving substrate can be seen. Distance 
between the ribbon and the substrate is 300  μ m. The two consecutive 
jets overlap partially due to draining/capillary effect. 
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modulated by tuning the energy of the laser source and/or by cutting the 
laser beam with a diaphragm aperture stop. The higher the viscosity and/
or the lower the energy, the smaller the droplet diameter. By adapting the 
energy to a given viscosity, a wide range of ECMs, characterized by many 
different viscosities, can be printed at a similar resolution. 
 5.5.2  High cell density printing with cell-level resolution 
 To achieve micron-scale cell printing resolution (Fig. 5.5), cells should be 
printed with a minimal volume of surrounding ECM (or bioink). However, 
because LAB is a LIFT-based and nozzle free device, the number of cells in 
each ejected droplet is statistic (Barron  et al ., 2005). LAB nozzle-free set-up 
precludes the cell printing process from clogging issues. Thus, bioinks loaded 
with cell densities comparable to cell confl uence observed in living tissue 
can be used. The presence of a single cell in each printed droplet is chal-
lenged by the use of a bioink with a low cell concentration, for example, 
5  × 10 7 cells/mL. If cell density is too low on the ribbon, the ejected droplet 
of ink may not contain any cell (Guillotin  et al ., 2010). To overcome this 
problem, at least two strategies can be proposed: (i) increased laser energy 
deposit leads to the ejection of bigger droplets. As a result, cells are more 
likely to be dragged off by draining/capillary effect. (ii) Cell density can be 
increased up to the point that cells are touching each other at the surface of 
the ribbon, that is, 1  × 10 8 cells/mL. If droplet diameter is large enough, two 
contiguous printed droplets may coalesce, thus drawing a continuous line of 
cells or material (Fig. 5.7). Although increasing the size of the droplet leads 
to printing more cells at a time, the trade-off is a decrease in cell printing res-
olution. If single cell printing resolution is desired, that is, one-by-one, next 
to each other, then the smallest droplet should be ejected, using the lowest 
possible laser energy above cell printing threshold, and implying that (i) cell 
density is high enough so that there is always one cell in the fi eld of the laser 
beam, or (ii) further development may focus on the implementation of a 
cell recognition scanning technology onto the ribbon prior to printing, so 
that the laser beam could exactly aim one single cell per pulse (Schiele  et al ., 
2009). Accordingly, LAB can print cells virtually one by one from a high 
cell concentration bioink (1  × 10 8 cells/mL), to fabricate a tissue engineered 
product with organization and cell density comparable with living tissues, in 
which multiple cell types are in physical contact with each other. 
 5.5.3  Three-dimensional printing: the layer-by-layer 
approach 
 For TE applications, 3D printing is admitted to be challenging, especially in 
terms of managing perfusion and histological complexity within the entire 
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volume of the construct (Mironov  et al ., 2009; Guillotin and Guillemot, 
2011). However, LAB is not completely suited for building tissue constructs 
with cm 3 size and handling capacity. Indeed, the characteristic droplet vol-
ume is in the order of 1 pL (Guillemot  et al ., 2010). Some material can then 
be used in a layer-by-layer approach to provide volume and or biochemical 
properties that the bioink does not supply, to stabilize the pattern of the 
printed cells, and support the 3D construct. The layer-by-layer approach is 
commonly used in the bioprinting approach in general. For instance, a 3D 
structure was achieved with adipose-tissue derived stem cells (ADSCs) in 
a mixture of blood plasma and sodium alginate (Gruene  et al ., 2011). The 
fi nal construct was then solidifi ed by spraying the CaCl 2 crosslinker. The 
same team successfully stacked two arrays of spatially organized endothe-
lial colony-forming cells (ECFCs) and ADSCs using a bioink composed 
of fi brinogen and hyaluronic acid. Each layer of array was wetted in, or 
sprayed, with thrombin solution resulting in a stable construct made of 
fi brin (Gruene  et al ., 2011). 
 Another approach aims to use thin solid fi lms of biomaterials, coined as 
biopapers, as stackable layers that support bioprinted material or cells. The 
behavior of such three-dimensional constructs was addressed using electro-
spun 100  μ m thick scaffolds of polycaprolactone (PCL) and cells printed 
by LAB (Catros  et al ., 2011). Also, poly (L-lactide–co-glycolide)  (PLGA)/
hydrogel (type I collagen or Matrigel TM ) biopapers have been used to print 
human umbilical vein endothelial cells (HUVECs) (Pirlo  et al ., 2012). Such 
 5.7  Rapid prototyping of a soft free form of ﬁ brin. The bioink composed 
of thrombin (250 UI) and CaCl 2 (40 mM) has been printed onto a 
layer of ﬁ brinogen (90 mg/mL), according to a computer designed 
matrix of orthogonal lines (2 cm length, 500  μ m pitch) at a speed of 
5 kHz and 200 mm/s. (a) Photograph of the ﬁ brin pattern, scale 1:1; 
(b) ﬁ brin pattern observed with a phase contrast optical microscope, 
magniﬁ cation 25 × . 
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biopapers may be patterned to provide additional control on possible cell 
migration and differentiation. Alternatively, two different cell types have 
been co-cultured to stabilize each other in the initial printed pattern (Wu 
and Ringeisen, 2010; Gaebel  et al ., 2011). 
 5.6  Applications of LAB 
 In addition to liquids and all kinds of organic molecules in solution, numerous 
studies have shown successful laser assisted printing of a fairly broad range 
of prokaryotic cells and eukaryotic cells (see Schiele  et al ., 2010 for a review). 
Considering human primary cells in particular, the following types have been 
printed by LAB: HUVECs and human umbilical vein smooth muscle cells 
(HUVSMCs) (Wu and Ringeisen 2010; Gaebel  et al ., 2011), human mesen-
chymal stem cells (hMSCs) (Koch  et al ., 2009; Gruene  et al ., 2010; Gaebel 
 et al ., 2011), ADSCs and ECFCs (Gruene  et al ., 2011), and human bone-
marrow derived osteo-progenitors (HOPs) (Catros  et al ., 2011). 
 5.6.1  Multicolor printing at the micro-scale 
 Since biological tissues are composed of multiple components in close 
interactions with each other (cells of different types, proteins, and other 
components of the ECM), not only three-dimensional structures but also 
 ‘ multicolor ’ printing, that is, the printing of multiple biological components, 
should be considered in TE products. Together with the high resolution 
printing capability of LAB, it is possible to print different cell types in close 
contact with each other, with a high cell concentration, according to a desired 
spatial organization (Guillotin  et al ., 2010). The micrometric printing resolu-
tion achievable by LAB for multiple cell types and materials is consistent 
with the study of cell-to-cell, or cell-to-material interactions as well. 
 5.6.2  LAB engineered stem cell niche and tissue chips 
 Printing bioactive factors (e.g., morphogens, growth factors) onto inserted 
materials in order to regulate cell fate (in terms of migration and differ-
entiation, for example), or to position cells at the desired coordinates, is 
achievable by LAB. Another, non-exclusive approach, would be to use LAB 
for printing resolutive patterns of material itself prior to printing cells onto 
the patterned material  (Guillotin  et al ., 2010). Studies would also deal with 
generating artifi cial cell niches by co-depositing a suitable combination of 
stem cells with ECM components (Lutolf and Blau, 2009). Indeed, embry-
onic stem cells printed by matrix assisted pulsed laser evaporation direct 
write (MAPLE-DW) formed embryoid bodies with retained pluripotency 
(Raof  et al ., 2011). In relation to these issues, mechanical and topological 
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cues should be studied using bottom-up approaches for engineering tissues. 
Future studies will focus on organizing multiple elements like cells, ECM-
like materials, and growth factors at different scales of histology. 
 5.6.3  Addressing the perfusion issue in tissue 
engineering 
 The main limitation with respect to thick cellularized tissue constructs 
is the time required for the assembly and maturation of a perfused vas-
cular network throughout the entire tissue construct. In certain cases, the 
assembly and maturation time might be longer than the cell survival time. 
Micropattern-guided vasculogenesis might accelerate vascular lumen for-
mation as well as branching between the host and the tissue construct. To 
this end, endothelial cords have auto-assembled consecutively to endothelial 
cell alignment with cell-scale accuracy by LAB (Wu and Ringeisen, 2010). 
Such an approach to model endothelial tube formation might be fruitful in 
the fi eld of vasculogenesis and angiogenesis related research. 
 5.6.4  Laser assisted engineering of transplants 
 To our knowledge, two studies report  in vivo transplantation of LAB engi-
neered tissue constructs. Gaebel  et al . (2011) have used the LAB to fabricate 
a cardiac patch for cardiac regeneration in a rat model of acute myocardial 
infarction. LAB was used to pattern a co-culture of HUVECs and hMSCs 
onto a 300  μ m thick, 8 mm diameter disk of polyester urethane urea. Healing 
potential of patterned patch compared similarly to the unpatterned patch, 
demonstrating the suitability of the LAB procedure for tissue regeneration, 
and suggesting that patterning may favor faster vasculogenesis and grafting. 
 The infl uence of the three-dimensional organization of MG63 cells and 
electrospun 100  μ m thick PCL biopapers was evaluated regarding cell 
proliferation  in vitro and  in vivo (Catros  et al ., 2011). For this purpose, a 
layer-by-layer sandwich model of assembly was compared to a control 
hybrid material made of the same amount of material with an alternative 
3D arrangement. These constructs were both evaluated  in vitro and  in vivo 
in mouse calvarial defect reconstruction model. Results underscore the ben-
efi t of the layer-by-layer approach to encapsulate cells within a sandwich 
of PCL biopapers, either  in vitro or  in vivo , as far as cell viability and cell 
proliferation are concerned. 
 In both reports, cell patterning at cell-level resolution was not 
studied. Increasing the resolution may help guide faster tissue-specifi c orga-
nization like vasculogenesis, which may support morphogenesis or healing 
processes. 
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 5.6.5  In vivo printing 
 To the best of our knowledge, all previous studies report on LAB  in vitro 
fabrication. Our team has performed some preliminary assays for  in vivo 
printing (Keriquel  et al ., 2010). More precisely, the purpose of our study 
was to fi ll a critical sized calvarial bone defect in mouse by printing bioink 
composed of a nano-sized hydroxyapatite slurry. A specifi c mouse holder 
was designed in order to position the surface of mice dura mater instead of 
the quartz substrate. Then, 30 layers of hydroxyapatite were printed inside 
one defect. The histological results have shown that the material was pres-
ent in the test defects of all groups. However, bone repair was inconsistent . 
As a conclusion, we have show that  in vivo bioprinting is possible. Future 
experiments in this model should improve the mechanical and biological 
properties of the printed material. 
 5.7  Conclusion 
 In this chapter, we have shown that LAB of cells requires an under-
standing of vapor bubble dynamics which governs the droplet ejection. 
Consequently, the bioink should be designed accordingly and spatio-tem-
poral proximity of consecutive laser-induced jets should be considered 
for optimal printing resolution. Several studies taken together demon-
strate the capability of LAB to print virtually all cell types although 
many human cell types remain to be validated. These cells can be printed 
onto numerous biomaterials, either solid or gel, like biopolymers and 
nano-sized particles of hydroxyapatite. The potential of LAB to fab-
ricate functional cell-containing transplants for tissue repair has been 
demonstrated, together with the possibility to shunt the transplantation 
process by operating LAB directly  in vivo . Combining LAB with other 
laser-assisted processes, such as machining and polymerization, should be 
addressed with specifi c attention to integrating these different processes 
in the same workstation to guarantee subcellular resolution. As a direct 
write method of living cells, LAB can be combined with other TE meth-
ods (Guillotin and Guillemot, 2011). 
 Concerning the layer-by-layer microfabrication of functional tissues that 
mimic their  in vivo counterparts, it remains to be determined whether the 
exact reproduction of the histoarchitecture of living tissue is crucial; in other 
words, to what extent and resolution cellular self-assembly has to be guided. 
Future studies involving pattern formation in morphogenesis, specifi cally the 
relationship between form and function, should advise this aim. Moreover, 
the engineering of realistic tissue constructs will help further understanding 
of tissue physiology and function; this, in turn, will refi ne TE strategies and 
optimize blueprints. 
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1 . Bioprinting station (1 ) comprising:
- a Bioprinting device (4) adapted to deposit a pattern of biological material
(2) onto an area of interest (3a) of a substrate (3), said area of interest (3a)
having a feature that distinguishes said area of interest (3a) from a remaining
part (3b) of the substrate (3), said Bioprinting device (4) comprising:
at least one biological material dispenser (6, 7, 8) adapted to dispense the
biological material (2) to be deposited, and
a positioning system adapted to receive the substrate (3) and to position the
area of interest (3a) with respect to the dispenser (6, 7, 8),
- an electronic control unit (5) adapted to drive the dispenser (6, 7, 8) and the
positioning system relative to one another according to the pattern to be
deposited, the Bioprinting station (1 ) being characterised in that it comprises
an imaging system (15) adapted to acquire an image of the substrate (3) and
to reveal on the acquired image the feature of the area of interest (3a) with
respect to the remaining part (3b), the acquired image of the substrate (3)
being processed so as to detect the revealed area of interest (3a) on the
acquired image and to determine the pattern corresponding to the area of
interest (3a) detected on the acquired image.
2. Bioprinting station (1 ) according to claim 1 , wherein the electronic control
unit (5) is adapted to process the acquired image of the substrate (3) so as to
automatically detect the revealed area of interest (3a) on the acquired image
and to automatically determine the pattern corresponding to the area of
interest (3a) detected on the acquired image.
3. Bioprinting station (1 ) according to claim 2, wherein the electronic control
unit (5) is adapted to determine a location of the area of interest (3a) in a
reference frame of the Bioprinting station (1 ) and to drive the dispenser (6, 7,
8) and the positioning system relative to one another according to the
determined location.
4. Bioprinting station (1 ) according to claim 2 or 3, wherein the electronic
control unit (5) is adapted to drive the imaging system (15) according to an
optical pathway corresponding to the determined pattern to be deposited.
5. Bioprinting station (1 ) according to any of claims 1 to 4, wherein the
Bioprinting station, assembly comprising such
bioprinting station and bioprinting method
WO 2011107599 A1
RÉSUMÉ
Bioprinting station (1) comprising: - a Bioprinting device (4) adapted to deposit a
pattern of biological material (2) onto an area of interest (3a) of a substrate (3), -
an imaging system (15) adapted to acquire an image of the substrate (3) and to
reveal on the acquired image the area of interest (3a) with respect to a remaining
part (3b) of the substrate (3), the acquired image of the substrate (3) being
processed so as to detect the revealed area of interest (3a) on the acquired image
and to determine the pattern corresponding to the area of interest (3a) detected
on the acquired image.
DESCRIPTION  (Le texte OCR peut contenir des erreurs.)
Bioprintinq station, assembly comprising such Bioprintinq station and Bioprintinq
method
The invention relates to a Bioprinting station, to an assembly comprising such
Bioprinting station and to a Bioprinting method.
In particular, the invention relates to Bioprinting (biological printing) station
comprising:
- a Bioprinting device adapted to deposit a pattern of biological material (including
cells, cell aggregates, biomaterials, nanoparticles, drugs and other molecules
having a biological effect on cells of a tissue, and others), onto an area of interest
of a substrate, said area of interest having a feature (recess, specific morphology,
optical feature, marking or other) that distinguishes said area of interest from a
remaining part of the substrate, said Bioprinting device comprising:
at least one biological material dispenser adapted to dispense the biological
material to be deposited, and
a positioning system adapted to receive the substrate and to position the area of
interest with respect to the dispenser,
- an electronic control unit adapted to drive the dispenser and the positioning
system relative to one another according to the pattern to be deposited.
Although not limited thereto, the invention has particularly advantageous
applications in the treatment of loss of tissue architecture (including multiple cell
types and matrix components precisely organized in three dimensions) caused for
example by a trauma or a disease and which leads to loss of tissue function.
It has been found that such loss of tissue architecture could be treated through
generation of biological tissues involving the use of engineering and material
methods to obtain the appropriate combination of cells and the suitable
biochemical and physicochemical factors which mimic both the micro-environment
of cells and the micro-architecture of tissue in the body. In this context, tissue
engineering which aims to provide for biological substitutes which restore,
maintain or improve tissue function or a whole organ has been developed.
At first, living cells have been seeded onto biocompatible, and eventually
biodegradable, scaffold and cultured in a bioreactor to lead to an initial cell
population expanding into a tissue. With an appropriate scaffold which mimics the
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dispenser comprises:
- a holding device (7) for holding at least one ribbon (6) containing the
biological material (2), the holding device (7) being provided with at least one
opened working space (7a) adapted to receive at least a part of the ribbon
(6), the electronic control unit (5) being adapted to drive the holding device
(7) and the positioning system relative to one another so that the opened
working space (7a) faces the area of interest (3a),
- a laser system (8) arranged for emitting a laser beam (9) adapted to transfer
the biological material (2) from the ribbon (6) to the substrate (3), the
electronic control unit (5) being adapted to drive the laser system (8) so as to
direct the laser beam (9) according to the determined pattern within the
opened working space (7a).
6. Bioprinting station (1 ) according to claim 5, wherein the laser system (8)
comprises a laser device (10) for emitting the laser beam (9) and an optical
scanning device (1 1 , 12) adapted to orient the laser beam (9) within the
opened working space (7a).
7. Bioprinting station (1 ) according to claim 6, wherein the laser device (10)
is an infra-red pulsed laser.
8. Bioprinting station (1 ) according to any of claims 5 to 7, further comprising
a ribbon (6) received at least partly in the opened working space (7a) of the
holding device (7), the ribbon (6) presenting a first surface (6a) that faces the
laser system (8) and a second surface (6b) provided with a layer of biological
material (2), said second surface (6b) facing the positioning system.
9. Bioprinting station (1 ) according to claim 8, wherein the ribbon (6)
comprises a support transparent to the laser beam (9) and coated with the
layer of biological material (2), and an intermediate transduction layer
arranged between the support and the layer of biological material (2).
10. Bioprinting station (1 ) according to any of claims 1 to 9, wherein the
Bioprinting device (4) is adapted to form a biological tissue structure through
deposition of the pattern of biological material (2), the area of interest having
a relief (3a) with respect to the remaining part (3b) of the substrate (3) as
feature, said relief (3a) having a geometry, the imaging system (15) being
adapted to reveal on the acquired image the relief (3a), the revealed relief
being detected on the acquired image and the pattern corresponding to the
geometry of the relief detected on the acquired image being determined, so
as to form the biological tissue structure corresponding to the relief (3a).
1 1 . Bioprinting station (1 ) according to claim 10, wherein the electronic
control unit (5) is adapted to automatically detect the revealed relief (3a) on
the acquired image and to automatically determine the pattern corresponding
to the geometry of the relief (3a) detected on the acquired image.
12. Assembly comprising a Bioprinting station (1 ) according to claim 1 to 1 1
, and a substrate (3) presenting at least one area of interest (3a) and a
remaining part (3b), said area of interest (3a) having the feature that
distinguishes said area of interest (3a) from the remaining part (3b), the
substrate (3) being arranged in the positioning system.
13. Assembly according to claim 12 when dependent on claim 10, wherein
the area of interest has a relief (3a) with respect to the remaining part (3b) of
the substrate (3), said relief (3a) having a geometry.
14. Assembly according to claim 13, wherein the relief is a recess (3a).
15. Bioprinting method comprising the following steps:
A- providing a Bioprinting device (4) adapted to deposit a pattern of biological
material (2),
B- providing a substrate (3) presenting at least one area of interest (3a) and a
remaining part (3b), said area of interest (3a) having a feature that
distinguishes said area of interest (3a) from the remaining part (3b),
biological extracellular matrix, the developing tissue can adopt both the form and
the function of the desired organ, and can be implanted into the body of patient. In
parallel with the aforementioned method, the building of three-dimensional (3D)
biological structures by the technology of Bioprinting has been considered
("Application of laser printing to mammalian cells", J.A. Barron, B.R. Ringeisen, H.
Kim, B.J. Spargo, et D.B. Chrisey, Thin Solid Films, vol. 453-454, Apr. 2004, 383-
387; "Quantification of the activity of biomolecules in microarrays obtained by
direct laser transfer", V. Dinca, A. Ranella, M. Farsari, D. Kafetzopoulos, M.
Dinescu, A. Popescu, et C. Fotakis, Biomedical Microdevices, vol. 10, Oct. 2008,
719-25). Bioprinting consists in an automated, computer-aided layer-by-layer
deposition, transfer and patterning of biological materials including cells and cell
aggregates ("Organ printing: computer-aided jet-based 3D tissue engineering", V.
Mironov, T. Boland, T. Trusk, G. Forgacs, and R.R. Markwald, Trends in
Biotechnology, vol. 21 , Apr. 2003, 157-161 ; "Biofabrication: a 21 st century
manufacturing paradigm", V. Mironov, T. Trusk, V. Kasyanov, S. Little, R. Swaja, et
R. Markwald, Biofabrication, vol. 1 , 2009, p. 022001 ; "Jet-based methods to print
living cells", B.R. Ringeisen, CM. Othon, J.A. Barron, D. Young, et B.J. Spargo,
Biotechnology Journal, vol. 1 , Sep. 2006, 930-48). Recently, the definition of
bioprinting was enlarged to "the use of computer-aided transfer processes for
patterning and assembling living and nonliving materials with a prescribed 2D or
3D organization in order to produce bio- engineered structures serving in
regenerative medicine, pharmacokinetic and basic cell biology studies" (F.
Guillemot, V. Mironov, M. Nakamura, Biofabrication, vol. 2, 2010).
To this end, commercially available inkjet printers have been redesigned
("Application of inkjet printing to tissue engineering", T. Boland, T. Xu, B. Damon,
and X. Cui, Biotechnology Journal, vol. 1 , 2006, 910-917) or new ones built
("Biocompatible inkjet printing technique for designed seeding of individual living
cells", Makoto Nakamura, Akiko Kobayashi, Fumio Takagi, Akihiko Watanabe,
Yuko Hiruma, Katsuhiro Ohuchi, Yasuhiko Iwasaki, Mikio Horie, Ikuo Morita,
Setsuo Takatani, Tissue Eng 2006; "Delivery of human fibroblast cells by
piezoelectric drop- on-demand inkjet printing", Saunders RE, Gough JE, Derby B.,
Biomaterials 2008; 29: 193-203.) to pattern biological assemblies according to a
computer-aided design template. Pressure-operated mechanical extruders such
as bioplotters have also been developed to handle live cells and cell aggregates
("Tissue Engineering by Self-Assembly of Cells Printed into Topological^ Defined
Structures", K. Jakab, C. Norotte, B. Damon, F. Marga, A. Neagu, C.L Besch-
Williford, A. Kachurin, K.H. Church, H. Park, V. Mironov, R. Markwald, G. Vunjak-
Novakovic, and G. Forgacs, Tissue Engineering Part A, vol. 14, 2008, 413-421 ).
Parallel to these Bioprinting methods, laser-assisted printing has emerged as an
alternative method for the assembly and micro-patterning of biological materials.
Laser-guided direct writing (LGDW) is a technique capable of trapping multiple
cells in a laser beam and depositing them as a steady stream onto arbitrary non-
absorbing surfaces ("Laser-guided direct writing for three-dimensional tissue
engineering" Nahmias Y, Schwartz RE, Verfaillie CM, Odde DJ, Biotechnol Bioeng
2005; 92: 129-36; "Micropatterning of living cells by laser-guided direct writing:
application to fabrication of hepatic-endothelial sinusoid-like structures", Yaakov
Nahmias, David J. Odde, Nat Protoc 2006).
Laser-Assisted Bioprinting (LAB) is based on the laser-induced forward- transfer
(LIFT) technique in which a pulsed laser is used to induce the transfer of
biological material from a ribbon as a reservoir, formed of a layer of biological
material spread onto an optically transparent quartz support, to a substrate in
close proximity to or in contact with the ribbon ("Laser printing of pluripotent
embryonal carcinoma cells", Ringeisen BR, Kim H, Barron JA, Krizman DB,
Chrisey DB, Jackman S, Auyeung RYC, Spargo BJ, Tissue Eng 2004; 10: 483-91
).
Known Laser-Assisted Bioprinting methods comprise matrix assisted pulsed laser
evaporation-direct write (MAPLE-DW) ("Application of laser printing to mammalian
cells", Barron JA, Ringeisen BR, Kim H, Spargo BJ, Chrisey DB, Thin Solid Films
2004: 383-7), absorbing film assisted-LIFT (AFA-LIFT) ("Survival and proliferative
ability of various living cell types after laser-induced forward transfer", Bela Hopp,
Tomi Smausz, Norbert Kresz, Norbert Barna, Zsolt Bor, Lajos Kolozsvari, Douglas
B. Chrisey, Andras Szabo, Antal Nogradi, Tissue Eng 2006) and Laser-Assisted
C- positioning the area of interest (3a) with respect to the Bioprinting device
(4),
D- acquiring an image of the substrate (3) and revealing on the acquired
image the feature of the area of interest (3a),
E- processing the acquired image of the substrate (3) so as to detect the
revealed area of interest (3a) on the acquired image and to determine the
pattern corresponding to the area of interest (3a) detected on the acquired
image,
F- depositing the biological material (2) according to the determined pattern
onto the area of interest (3a).
16. Bioprinting method according to claim 15, wherein the step E comprises
automatically detecting the revealed area of interest (3a) on the acquired
image and automatically determining the pattern corresponding to the area of
interest (3a) detected on the acquired image.
17. Bioprinting method according to claim 15 or 16, wherein the area of
interest of the substrate (3) has a relief (3a) with respect to the remaining part
(3b) of the substrate (3) as feature, said relief (3a) having a geometry, and
the step D comprises revealing on the acquired image the relief (3a), the step
E comprises detecting the revealed relief (3a) on the acquired image and
determining the pattern corresponding to the geometry of the relief (3a)
detected on the acquired image, and the step F comprises forming a
biological tissue structure corresponding to the relief (3a).
18. Bioprinting method according to claim 15 to 17, wherein the step E further
comprises determining a location of the area of interest (3a), and the step F
comprises depositing the biological material (2) at the determined location.
Bioprinting (LAB) ("Laser-Assisted Bioprinting: a novel technique for creating
heterogeneous 3-dimensional cell patterns", Barron JA, Wu P, Ladouceur HD,
Ringeisen BR, Biomed Microdev 2004; 6: 139-47; "Laser printing of single cells:
statistical analysis, cell viability, and stress", Barron JA, Krizman DB, Ringeisen
BR, Ann Biomed Eng 2005; 33: 121 -30). Using LAB, under suitable irradiation
conditions, and for liquids presenting a wide range of rheologies, the material can
be deposited in the form of well-defined circular droplets with a high degree of
spatial resolution.
The invention aims to improve the accuracy in the determination of the pattern of
the Bioprinting in order to deposit a pattern of biological material that accurately
matches the area of interest onto which this pattern of biological material has to
be deposited.
To this end, the invention proposes a Bioprinting station of the aforementioned
type comprising an imaging system adapted to acquire an image of the substrate
and to reveal on the acquired image the feature of the area of interest with respect
to the remaining part, the acquired image of the substrate being processed so as
to detect the revealed area of interest on the acquired image and to determine the
pattern corresponding to the area of interest detected on the acquired image.
Hence, the Bioprinting station according to the invention provides for an
automated direct acquisition of the area of interest onto which the pattern is to be
deposited and to determine the pattern specific to the area of interest shown on
the acquired image. The deposited pattern of biological material can therefore
accurately match the area of interest, shown for example by contrast with respect
to the remaining part of the substrate on the acquired image of the substrate and
detected by an operator through the control unit or automatically by the control
unit, and the overall accuracy of the Bioprinting can be improved.
In an embodiment, the electronic control unit is adapted to process the acquired
image of the substrate so as to automatically detect the revealed area of interest
on the acquired image and to automatically determine the pattern corresponding
to the area of interest detected on the acquired image.
The electronic control unit may further be adapted to determine a location of the area of interest in a reference frame of the
Bioprinting station and to drive the dispenser and the positioning system relative to one another according to the determined
location. An automated location of the area of interest can, therefore, be provided.
Besides, to improve accuracy, the electronic control unit may be adapted to drive the imaging system according to an optical
pathway corresponding to the determined pattern to be deposited. In doing so, the imaging system can follow the dispensing
of the biological material.
In a particular advantageous embodiment, the Bioprinting station implements Laser-Assisted Bioprinting.
In this respect, the dispenser may comprise:
- a holding device for holding at least one ribbon containing the biological material, the holding device being provided with at
least one opened working space adapted to receive at least a part of the ribbon, the electronic control unit being adapted to
drive the holding device and the positioning system relative to one another so that the opened working space faces the area
of interest,
- a laser system arranged for emitting a laser beam adapted to transfer the biological material from the ribbon to the
substrate, the electronic control unit being adapted to drive the laser system so as to direct the laser beam according to the
determined pattern within the opened working space.
In particular, the laser system may comprise a laser device for emitting the laser beam, such as an infra-red pulsed laser, and
an optical scanning device adapted to orient the laser beam within the opened working space.
A ribbon, acting as a reservoir for the biological material, may then be received at least partly in the opened working space of
the holding device, the ribbon presenting a first surface that faces the laser system and a second surface provided with a
layer of biological material, said second surface facing the positioning system. The ribbon may comprise a support
transparent to the laser beam and coated with the layer of biological material, and an intermediate transduction layer
arranged between the support and the layer of biological material.
Such Laser-Assisted Bioprinting station is in line with the development of computer-assisted medical interventions (CAMI)
resulting from converging evolutions in medicine, physics, materials, electronics, informatics, robotics, etc. CAMI aims at
providing tools that allow the clinician to use multimodality data in a rational and quantitative way in order to plan, to simulate
and to execute mini- invasive medical interventions accurately and safely. Medical interventions include both diagnostic and
therapeutic actions (surgery, radiotherapy, local injection of drugs, etc.). In this aim informatics and micro-technology have
accompanied the evolution of the clinical practice and paved the way for robotic applications at the bedside. Indeed, thanks to
CAMI:
(i) more and more data are handled for each patient (e.g. images, signals) during preparation and/or monitoring medical
actions,
(ii) traceability and quality control have been organized, and
(iii) diagnostic and therapy procedures tend to be less and less invasive.
Moreover, medical robotics have been improved by the development of automation, what provides assistance to the clinician
where his abilities (or presence) are limited. In medicine, like in many fields, the robot advantages come from precision, ability
to repeat a task endlessly, potential connection to computerized data and sensors, or other capability to operate in hostile
environments. From an operating point of view, potential specific robot abilities are for instance:
(i) to realize complex geometric tasks (e.g. to machine a 3D bone cavity), (ii) to be force-controllable down to very small force
scales,
(iii) to execute high resolution, high accuracy motions (for microsurgery),
(iv) to track moving organs and to be synchronized to external events based on some signals, and else
(v) to be introduced in the patient for intra-body actions.
Actually, the Laser-Assisted Bioprinting station can be a part of a medical assembly adapted to perform different tasks with
respect to therapy and surgical treatments. In particular, the laser device itself can be used for other tasks than transferring
the biological material from the ribbon to the substrate, such as ablation, machining, heating, welding, etc.
When implemented in tissue engineering, the Bioprinting device may be adapted to form a biological tissue structure through
deposition of the pattern of biological material, the area of interest having a relief with respect to the remaining part of the
substrate as feature, said relief having a geometry, the imaging system being adapted to reveal on the acquired image the
relief, the revealed relief being detected on the acquired image and the pattern corresponding to the geometry of the relief
detected on the acquired image being determined, so as to form the biological tissue structure corresponding to the relief.
The electronic control unit may be adapted to automatically detect the revealed relief on the acquired image and to
automatically determine the pattern corresponding to the geometry of the relief detected on the acquired image.
The invention has been found to be of particular interest in the application of forming a biological tissue structure, in 2D or 3D
through a layer-by-layer deposition of biological material (including cells and cell aggregates in such application), onto a
recess of the substrate as area of interest. In such application, the imaging system is adapted to measure a difference in the
distance between the substrate and the biological material dispenser, and to show this difference trough a corresponding
contrast on the image of the substrate. The invention is, however, not limited to such application and can be implemented in
other application, such as the treatment of other disease and trauma. For example, the Bioprinting station could be
implemented for the deposition of drugs or other molecules having a biological effect on cells of a tissue as biological material
onto determined cells, such as cells of a tumor, that can be shown by contrast with the remaining part of the substrate. In this
respect, the cells may have a specific arrangement detectable by the imaging system or can be marked by a suitable marker
previously attached thereto, so as to present an optical feature that can be revealed by an appropriate setting of the imaging
system (filter, ...).
According to another aspect, the invention proposes an assembly comprising a Bioprinting station as defined above, and a
substrate presenting at least one area of interest and a remaining part, said area of interest having the feature that
distinguishes said area of interest from the remaining part, the substrate being arranged in the positioning system.
When implemented in tissue engineering, the area of interest may have a relief, such as a recess, with respect to the
remaining part of the substrate, said relief having a geometry, the Bioprinting station being adapted to form the biological
tissue structure corresponding to the relief.
According to a further aspect, the invention proposes a Bioprinting method comprising the following steps:
A- providing a Bioprinting device adapted to deposit a pattern of biological material,
B- providing a substrate presenting at least one area of interest and a remaining part, said area of interest having a feature
that distinguishes said area of interest from the remaining part,
C- positioning the area of interest with respect to the Bioprinting device D- acquiring an image of the substrate and revealing
on the acquired image the feature of the area of interest,
E- processing the acquired image of the substrate so as to detect the revealed area of interest on the acquired image and to
determine the pattern corresponding to the area of interest detected on the acquired image,
F- depositing the biological material according to the determined pattern onto the area of interest.
In an embodiment, the step E may comprise automatically detecting the revealed area of interest on the acquired image and
automatically determining the pattern corresponding to the area of interest detected on the acquired image.
In a particular embodiment, the area of interest of the substrate has a relief with respect to the remaining part of the substrate
as feature, said relief having a geometry, and the step D comprises revealing on the acquired image the relief, the step E
comprises detecting the revealed relief on the acquired image and determining the pattern corresponding to the geometry of
the relief detected on the acquired image, and the step F comprises forming a biological tissue structure corresponding to the
relief.
Besides, the step E may further comprise determining a location of the area of interest, and the step F may comprise
depositing the biological material at the determined location.
Other objects and advantages of the invention will emerge from the following disclosure made in reference to the enclosed
drawings in which:
- Figure 1 is a schematic view of a Bioprinting station according to an embodiment of the invention, the Bioprinting station
being adapted for Laser- Assisted Bioprinting of a biological tissue structure,
- Figure 2 is a view of two calvaria defects performed on a mouse in a first experimentation implementing the Bioprinting
station of Figure 1 , the first experimentation consisting in an in vivo treatment of one of the two mouse calvaria defects, as
test site, by printing biological material (nano-hydroxyapatite, n-HA) suitable to promote growth of bone tissue within the
mouse calvaria defects at the test site, the other mouse calvaria defect being left empty as a control site,
- Figure 3 is a partial lateral view of the Bioprinting station of figure 1 , illustrating the positioning of the mouse calvaria defects
in the first experimentation with respect to a dispenser of biological material,
- Figure 4a and 4b are MRI displays an oedema of dura mater on the test side (arrow) submitted to direct near infra-red
pulsed laser irradiation after one week (Figure 4a) and after 2 weeks (Figure 4b) in the first experimentation, Figure 4a and 4b
showing that the oedema has regressed,
- Figure 5 illustrates a decalcified coronal section of the brain of the mouse in the first experimentation, fifteen days after the
calvaria defects were performed and one of them subject to laser irradiation, Figure 5 showing that the inflammation has
regressed and no necrosis is observable on brain tissues,
- Figures 6a, 6b, 6c, 6d, 6e, and 6f are decalcified histology images of the mouse calvaria defects in the first experimentation,
the letter B designating Bone; the letters NT designating Nervous Tissues and the letters FT designating Fibrous Tissues on
Figure 6a-6f, Figure 6a showing laser printed n-HA (arrow) in close contact from brain surface, on the test site, one week after
treatment,
Figure 6b showing some n-HA (arrow) at distance from brain surface, at the control site, one week after treatment,
Figure 6c showing mature and immature bone, at test site, one month after treatment,
Figure 6d showing fibrous tissues in the defect, at control site, one month after treatment,
Figure 6e showing mature bone tissue repairing the entire defect at test site, three months after treatment,
Figure 6f showing no bone tissue in the center of the defect, at control site, three months after treatment,
- Figure 7 is a view of decalcified histology of the mouse calvaria defects in the first experimentation, showing a complete
bone repair on test side after 3 months (star), the mouse calvaria defect being not reconstructed at the control site (arrow),
- Figure 8a and 8b are of X-ray micro-tomography images of the mouse calvaria defects in the first experimentation, one
week (Figure 8a) and one month (Figure 8b) after treatement,
- Figure 9 is a view of a calvaria defect performed on a mouse in a second experimentation implementing the biological
printing station of Figure 1 , the second experimentation consisting in an in vivo printing of MG63 cells transfected by
Luciferase enzyme (MG63-Luc) as biological material within a midline mouse calvaria defect,
- Figure 10 is a representation of an image of the mouse calvaria defect taken by a camera of an imaging system of the
biological printing station of Figure 1 ,
- Figure 1 1 is representation of an image of the mouse taken by a photon imager of the imaging system of the biological
printing station of Figure 1 after a suitable marker (Luciferin) has been injected,
- Figure 12 is a diagram showing the evolution of the number of photons per second per steradian as a function of time after
bioprinting in a third experimentation implementing the biological printing station of Figure 1 , the third experimentation
consisting in an in vivo printing of murine mesenchymal stem cells (D1 cell line bought from ATCC) transfected by luciferase
enzyme as biological material (D1 -Luc) within a lateral mouse calvaria defect, the diagram illustrating the proliferation of
mesenchymal stem cells.
On the Figures, the same references refer to same or analogous elements.
Figure 1 schematically represents a Bioprinting station 1 adapted to deposit on a substrate 3 biological material 2 for a
therapeutic or surgical treatment of a tissue of a body.
In this respect, the biological material 3 can be any suitable biological material having therapeutic or surgical effect, including
living cells and cell aggregates, as well as drugs or any molecule adapted to interact with the cells of the tissue.
The substrate 3 forms a support onto which the biological material can be received in order to interact with cells of the tissue,
to be cultured or to grow. In particular, the biological material 2 can be printed directly on a substrate 3 formed by a part of the
body itself, or indirectly, the deposited biological material 2 being subsequently implanted, together with the substrate 3 or not.
In the later case, the substrate 3 can be a cell culture, a natural tissue extracted from the body, an artificial tissue or a
scaffold, especially made of biocompatible or implantable material, or other.
The invention is disclosed, in particular, in relation to a Bioprinting station 1 dedicated to High-Throughput Laser-assisted
Bioprinting (HT-LAB) for an application in tissue engineering, given as an illustrative non-limiting example. Such station
permits to print different types of biological material 2 at micrometer resolution, especially for the assembly of complex two-
dimension (2D) or three- dimension (3D) biological tissue structures.
In particular, the described Laser-Assisted Bioprinting station 1 can be used to form a biological tissue structure intended to
restore, maintain or improve a tissue having a defect through the deposition of a pattern accurately corresponding to shape of
the defect.
As can be seen on Figure 1 , the substrate 3, made either directly of the tissue to be repaired or of any other appropriate
support which allows for a subsequent effect or interaction with the cells of the tissue, presents at least one area of interest 3a
onto which the biological material 2 has to be printed, and a remaining part 3b.
The area of interest 3a has a feature that distinguishes this area of interest 3a from the remaining part 3b. In the illustrated
example, the area of interest 3a is a recess that distinguishes from the remaining part 3b of the substrate 3 trough an upper
surface internally offset with respect to that of the remaining part 3b. The area of interest 3a could, however, be any other kind
of relief providing for a level difference of surface with respect to the remaining part 3b.
The deposition of biological material 2 can be performed directly onto the area of interest 3a forming the defect of the tissue
itself, or indirectly apart from the tissue, onto an area of interest having a geometry which matches that of the defect, the
resulting biological tissue structure being then implanted in the defect of the tissue.
It should be noted that the invention could be implemented in any other kind of laser assisted bioprinting station, using for
example LGDW, MAPLE-DW or AFA- LIFT. More generally, the invention could be used in any other kind of Bioprinting
station, including inkjet printers, pressure-operated mechanical extruders such as bioplotters, micro-contact printing,
lithography and others.
Moreover, the invention is not limited to an application in tissue engineering and could be implemented for the treatment of
other disease and trauma. Actually, the Bioprinting station can be used for accurately depositing drugs or other active
substance onto cells identified in an appropriate manner, for example though the use of a marker providing to the cells a
feature, such as an optical feature, different from that of the remaining part of the substrate.
The Bioprinting station 1 comprises a Bioprinting device 4 adapted to deposit the pattern of biological material 2 and
controlled by an electronic control unit 5.
The Bioprinting device 4 comprises at least one biological material dispenser and a positioning system, not shown, which
receives the substrate 3. The dispenser and the positioning system are arranged relative to one another so as to permit
deposition of the biological material 2 onto the substrate 3. The control unit 5, electronic, is connected to the dispenser and to
the positioning system so as to move at least one of them, for example the positioning system, with respect to the other in
order to position the area of interest 3a with respect to the dispenser.
An example of a suitable Laser-Assisted Bioprinting Laser-assisted
Bioprinting device 4 is disclosed in the articles "High-throughput Laser Printing of Cells and Biomaterials for Tissue
Engineering", F. Guillemot, A. Souquet, S. Catros, B. Guillotin, J. Lopez, M. Faucon, B. Pippenger, R. Bareille, M. Remy, S.
Bellance, P. Chabassier, J. Fricain, et J. Amedee, Acta Biomaterialia, 2009 and "Self- consistent modeling of jet formation
process in the nanosecond laser pulse regime", C. Mezel, L. Hallo, A. Souquet, J. Breil, D. Hebert, and F. Guillemot. Phys.
Plasmas 16, 123112 (2009).
The positioning system is for example made of a sophisticated five-axe positioning system with the purpose of printing multi-
color patterns and building 3D biological structures. The substrate 3 can be held with a (x, y, z) motorized micrometric
translation stage whose resolution is 1 µηι for longitudinal x and transverse y axes and 5 µηι for vertical axis z.
Besides, in this Laser-Assisted Bioprinting device 4 schematically illustrated on Figure 1 , the dispenser comprises:
- a ribbon 6 forming a reservoir of biological material 2, the ribbon 6 having a first surface 6a and a second surface 6b
opposite to the first surface 6a and provided with a layer of biological material 2, the second surface 6b facing the positioning
system and the substrate 3,
- a holding device 7 provided with an opened working space 7a into which a central part of the ribbon 6 extends, opposite
edges of the ribbon 6 on either sides of the central part being removably held by the holding device 7,
- a laser system 8 arranged for emitting a laser beam 9 adapted to transfer the biological material 2 from the ribbon 6 to the
substrate 3, the laser system facing the first surface 6a of the central part of the ribbon 6.
As can be seen on figure 1 , the ribbon 6 comprises a support transparent to the laser beam, for example a disk made of IR-
transparent quartz, and coated with the layer of biological material 2. In the example, the Laser-Assisted Bioprinting device 4
performs an absorbing film assisted-LIFT (AFA-LIFT). An intermediate transduction layer is therefore arranged between the
support and the layer of biological material 2 to change the optical energy receive by the laser beam 9 into mechanical energy
to transfer the biological material 2. The ribbon 6 could, however, be adapted to any other kind on laser printing method,
where such intermediate transduction layer is not used.
In order to achieve multi-color printing, the holding device 7 may consists in a high resolution (1 0 angular resolution)
motorized carousel rotatably mounted with respect to the laser system 8 and provided with several opened working space
receiving respective ribbons 6 provided with different biological materials 2. In particular, the carousel may have a loading
capacity of five different ribbons 6. The substrate positioning system and carousel are held on the same vertical axis with the
aim of varying focusing conditions without changing the gap distance. The holding device is connected to the control unit 5 so
that each opened working space may face the area of interest 3a of the substrate 3.
The laser system 8 comprises a laser device 10 for emitting the laser beam 9 and an optical scanning device adapted to
orient the laser beam 9 within the opened working space 7a and onto the first surface 6a of the ribbon 6.
For example, the laser device 10 may be an infra-red pulsed laser having a wavelength λ which avoids inducing alteration of
the biological materials used. In particular, a solid Nd:YAG crystal laser (Navigator I, Newport Spectra Physics) may be
selected with the following specifications: λ = 1064 nm, s = 30 ns, f = 1-100 kHz, q = 3.4 mrad, TEM00, ptp < 1 .5% rms, P =
7 W. In other embodiments, however, a UV laser could be used.
Besides, deposition of biological material 2 through droplet generation from the second surface 6b of the ribbon 6 can be
performed by driving the laser beam 9 by means of the optical scanning device comprising, for example, a high speed
scanning system composed of two galvanometric mirrors 1 1 (SCANgine 14, ScanLab), with a scanning speed reaching 2000
mm.s" , and a large field optical F- theta lens 12 (S4LFT, Sill Optics, France) (F = 58 mm).
The laser system is connected to the control unit which controls the laser parameter of the laser device 10 and drives the
galvanometric mirrors 1 1 and the optical F-theta lens 12 so as to direct the laser beam 9, having the suitable parameters to
cause transfer of the biological material, according to a determined pattern onto the first surface 6a of the ribbon 6.
As can be seen on Figure 1 , the Bioprinting station further comprises an imaging system 15, such as a CCD camera and/or
any other suitable imaging device adapted to provide anatomical and/or functional images, for example a photon imager, MRI,
fMRI, PET or other, connected to the control unit 5 and driven according to an optical pathway corresponding to the
determined pattern to be deposited for focal setting in the ribbon 6 and (x, y, z) substrate positioning carried out through the
optical scanning system 1 1 , 12.
According to the invention, the imaging system 15 is adapted to acquire an image of the substrate 3, for example through a
scan performed by moving the optical pathway along the substrate, and to reveal the recess 3a with respect to the remaining
part 3b of the substrate 3. In particular, the imaging system is sensitive to the surface offset between the upper surface of the
recess 3a and that of the remaining part 3b and can show, for example by contrast, the recess 3a on the image of the
substrate.
In applications where an area of interest other than a relief is to be detected, the imaging system 15 can be adapted
accordingly to reveal the area of interest. For example, the area of interest can consist of cells of a different type from that of
the remaining part, the imaging system 15 being adapted to detect the cells of the area of interest. In particular, the cells may
have a spatial arrangement that makes them distinguishable from other cells. The cells of the area of interest can be
illuminated or otherwise marked so as to be revealed by the imaging system 15 provided, where needed, with a suitable filter
and/or suitable settings.
The control unit 5 includes instructions allowing the image of the substrate acquired by the imaging system 15 to be
automatically processed so as to detect the revealed recess and to determine the pattern corresponding to the geometry of
the recess 3a, so as to form the biological tissue structure corresponding to the recess 3a. Advantageously, a location of the
recess 3a in a reference frame of the Bioprinting station can be made in an automated manner by the control unit processing
the image of the substrate so as to drive the positioning system, the holding device 7 and/or the dispenser accordingly.
As an alternative, the image of the substrate acquired by the imaging system 15 can be processed by an operator. The
operator may detect and possibly locate the revealed recess on the acquired image through the control unit 5, and may then
determine and input the pattern that best fits the recess.
In relation to Figure 1 , the implementation of the above described Bioprinting station in a Bioprinting method is now
disclosed. The Bioprinting method comprises the following steps:
- placing the substrate 3 on the positioning system and placing the ribbon 6 on the holding device 7,
- driving the positioning system and the holding device 7 relative to each other to position the recess 3a of the substrate with
respect to the opened working space 7a,
- driving the imaging device to scan the substrate 3 in order to obtain an image of the substrate, the imaging device being
sensitive to surface offset so as to reveal the recess 3a,
- processing by the control unit, working in an automated manner or controlled by the operator, the image of the substrate so
as to detect the revealed recess 3a and to determine both the location of the recess 3a and the pattern corresponding to the
geometry of the recess 3a,
- moving the laser beam 9 onto the first surface 6a of the ribbon 6 according to the determined pattern to deposit, at the
determined location, the biological material 2 according to the determined pattern onto the recess, so as to form a biological
tissue structure corresponding to the geometry of the recess 3a.
In the illustrated example, the pulse duration τ and the repetition rate f can be considered with the purpose of high throughput
processes. Besides, the beam quality, including divergence q, spatial mode and pulse-to-pulse stability (ptp) must be taken
into account to ensure the reproducibility, the stability and the high resolution of the system.
Actually, non-contact printing is obtained through jet formation which occurs ("Jet Formation in the laser forward transfer of
liquids", M. Duocastella, J. Fernandez-Paras, P. Serra, et J. Morenza, Applied Physics A: Materials Science and Processing,
vol. 93, 2008, 453-456), at a microsecond time scale, above a complex threshold whose value depends on the rheological
properties and the thickness of liquid films, the thickness of the metallic absorbing layer as well as laser energy ("High-
throughput Laser Printing of Cells and Biomaterials for Tissue Engineering", F. Guillemot, A. Souquet, S. Catros, B. Guillotin,
J. Lopez, M. Faucon, B. Pippenger, R. Bareille, M. Remy, S. Bellance, P. Chabassier, J. Fricain, et J. Amedee, Acta
Biomaterialia, 2009; Self-consistent modeling of jet formation process in the nanosecond laser pulse regime ", C. Mezel, L.
Hallo, A. Souquet, J. Breil, D. Hebert, and F. Guillemot. Phys. Plasmas 16, 1231 12 (2009)).
By analogy with other studies in physics, it has been proposed that jet formation could be related to bubble dynamics. Bubble
growth depends mainly on viscosity and surface tension of the liquid, while bubble collapsing is related to the distance
between the bubble front and the free surface. Consequently, because droplet ejection is driven by bubble dynamics, high
throughput LAB (HT-LAB) requires spatial-temporal proximity between two pulses and, thus two bubbles, to be taken into
account in order to avoid the perturbation of the collapsing of the initial bubble by another.
The above described High-Throughput Laser-Assisted Bioprinting station can advantageously by used in tissue engineering
to form a biological tissue structure, in two dimensions or three dimensions, intended to restore, maintain or improve a tissue
having a defect through the deposition of a pattern accurately corresponding to the geometry of the defect. The deposition
can be performed directly onto the defect and the tissue, or indirectly apart from the tissue and then implanted in the tissue.
For example, the above described High-Throughput Laser-Assisted Bioprinting station has been implemented in three
particular experimentations detailed here below for tissue engineering to promote bone repair.
FIRST EXPERIMENTATION
The first experimentation described in relation to Figures 2 to 8 consists in depositing nano-hydroxyapatite (n-HA) into mouse
calvaria defects of critical size, in vivo.
Materials and methods
Synthesis of printable n-HA
Nano-hydroxyapatite (n-HA) slurry was prepared via wet chemical precipitation at room temperature by dropping an
orthophosphoric acid solution (H3PO4) into calcium hydroxide solution (Ca(OH)2). TEM analysis of the dried synthesized
material displayed 50 nm long needle-shaped crystals. FTIR analysis showed specific bands of phosphate ions at 559 cm"1,
601 cm"1 and 1018 cm"1 and a non-specific carbonate band at 1415 cm"1. X-Ray Diffraction (XRD) analysis of dried material
revealed crystallites with hexagonal lattice parameters specific of hydroxyapatite.
For LAB experiments, 30% (v/v) glycerol was added to the n-HA solution at the end of the preparation. Sterilization of the n-
HA containing suspension was performed by UV irradiation during 15 minutes. Biological properties of the powder material
were previously tested in vitro and in vivo: it was shown that n-HA synthesized was biocompatible with osteoblastic cells and
caused no inflammation in vivo in mice calvarial defects. Ribbon preparation
As described above, the ribbon is made of three layers: a support, a thin metal absorbing layer, as intermediate transduction
layer, and a solution of hydrogel composed of a suspension of n-HA.
The support is a 30 mm diameter disk made of IR-transparent quartz. It was first coated with a thin absorbing layer of titanium
(60nm) using a high vacuum titanium coater. The thickness was chosen to be higher than the optical skin depth at near-IR
wavelengths (1064 nm).
Then, 30 µΙ of the solution were spread on ribbon surface by the aid of a "doctor blade" device (Film Applicator 3570,
Elcometer, France) to obtain a 30 µηι thick layer of n-HA slurry.
Establishment of calvaria critical size defect in mice
Thirty-six 12 week-old 0F-1 male mice (Charles Rivers, France) were used for this study: Six were used to test infra red laser
irradiation on mice brain and thirty were used for nHA in vivo printing They were first anesthetized with Ketamin and Xylazine
through intraperitoneal injection. After skin antisepsis (Betadine), an incision was performed in skull midline and the scalp was
dissected to expose the calvaria, then the periosteum was carefully peeled off. Two lateral 4 mm wide calvaria bone defects
were performed (Figure 2) in each animal with a 4 mm diameter trephine (TBR, Toulouse, France).
One defect was used for laser processing while the contralateral site was untreated as negative control.
The surgical procedures were performed under constant saline irrigation and care was taken to prevent dura mater injury.
Then, the animals were placed inside the bioprinting station for in vivo printing experiments (see below). At the end of the
experiment, the soft tissues were repositioned and sutured using 3/0 Vicryl. Animals recovered in a warm environment before
being returned to animal facilities. Effect of near infra red pulsed laser irradiation on the mouse brain
The effect of laser irradiation on mouse dura mater was evaluated prior to perform laser printing experiments. Critical size
bone defects were realized on calvaria of six OF-1 male mice, then animals were positioned inside the printing station and
laser was directly focused onto dura mater in one site. As laser beam was directly focused on dura mater, the hypothetical
deleterious effects on dura mater should be worse than those observed during n-HA printing. Indeed, for n-HA printing, laser
focus point was 1 .5 mm above dura mater surface. The contralateral site was kept free of laser as negative control. Skin was
sutured at the end of the experiment. As shown on Figures 4a and 4b, inflammation was followed up longitudinally by
Magnetic Resonance Imaging (MRI) using a horizontal 4,7 T Biospec system (Bruker, Germany). This system is equipped
with a 6 cm gradient insert capable of 950 mT/m maximum strength and 80 µηι rise time. Mice were anesthetized with 1 .5- 2
% isofluorane (Centravet, La Palisse, France) mixed in air and then positioned prone within the magnet, with the head placed
at the center of the NMR coil. The 3D images were performed with TrueFISP sequence: TE/TR=3.2/6.4 ms, flip angle: 65°,
FOV: 30 x 18 x 18 mm, matrix: 256 x 96 x 96, resolution: 1 17 x 188 x 188 µηι, slice orientation: coronal, reception bandwitdh:
195 Hz/pixel. The total number of averages was equal to 24 (6 per I magnitude images) resulting in a total acquisition time of
23 minutes 26 seconds.
Three animals were sacrificed after one week and the three remaining were sacrificed after one month via exposure to
hyperbaric carbon dioxide. The skull and brain were harvested in blocks, and prepared for demineralized histological
sections: The samples were demineralized 12 hours (Decalcifiant osseux BAYER, ref 70033, France), then dehydrated in
ethanol (70%, 80%, 95%, 100%) then embedded in paraffin. Ten microns coronal sections were cut and stained with
Hematoxylin - Eosin-Saffron (HES) and observed under a photomicroscope (Nikon eclipse 80i, The Netherlands). The
sections were observed for the presence of inflammation at brain/skull interface.
In vivo printing in mouse calvaria defect
For in vivo experiments, as shown on Figure 3, the mouse was installed in the holding device configured to receive the mouse
and the calvaria defects were positioned to face the ribbon.
Consequently, the printing method was performed as follow:
• the mouse was placed into its holder, then introduced inside the station onto (x, y, z) motorized translation stages,
• thanks to the video system (i.e. CCD camera with an instantaneous display), the calvaria defects were visualized and
focused by translating mouse holder according to the z axis; indeed, dura mater surface was recorded in the software as the
position of the substrate following z-axis; this z position was recorded as the physical position of the substrate into the
software; the center of the right defect was then targeted through the touchscreen, inducing the translation of the mouse
holder according to (x, y) axes. This position is then recorded as the origin of the printed pattern,
• the pattern (a 3 mm in diameter disk) was computed with the software and coupled with laser parameters (power,
frequency), a scanning speed and a printing gap distance. In the framework of this study, in agreement with previous studies
on laser printing of n-HA, the laser energy was 12 µύ per pulse (with a 40 µηι spot size), the frequency was 5 kHz, the
scanner speed was 200 mm/s and the printing gap was 1500 µηι,
• 3D printing was performed by reproducing this pattern 30 times; between each pattern, the holder was shifted automatically
from a given distance equaled to the distance between 2 patterns printed onto the ribbon; before any additional layer, the
mouse holder was lowered of 20 µηι, what corresponds to the thickness of one n-HA layer;
• at the end of the process, the holder is lowered at a suitable distance to avoid any contact between the mouse and the
ribbon.
Thirty OF1 male mice (12 weeks old) were included within this cohort. After the generation of calvaria bone defects, each
animal received the same amount of material, which consisted in 30 stacked layers (20µηι each) of n-HA printed by HT Bio-
LP in the left defect (test site). The contralateral (right) defect was left empty for negative control (control site). Skin was then
sutured and animal were returned to animal facilities.
MRI was used as a non-invasive methodology to evaluate brain inflammation in vivo longitudinally in two animals of the 3
months group at day 7, day 15 and day 30. Parameters used in this study were similar to those presented above.
Regarding n-HA follow-up and new bone formation, mice were sacrificed after one week (mice number, n=10), one month
(n=10) or three months (n=10) via exposure to hyperbaric carbon dioxide and the entire heads were removed "in block" and
fixed 3 days in 4 % PFA. X-ray microtomography acquisitions were done for all samples, using a General Electric µΟΤ.
Tension and intensity used for X rays generation were 80 kV and 60 mA, respectively; 800 views were acquired with an
exposure time of 3000 ms. The resolution obtained was 0.015 mm. Image J Software was used to evaluate unreconstructed
surface of the bone defect. Statistical analyses were performed using Medcalc® software (Belgium). Comparisons of the
three independent groups (unpaired samples: one week, one month and three months) were done with the non parametric
Mann-Whitney U-test. Differences were considered significant with p<0.05.
Finally, three samples of each group were demineralized for histology. Decalcified sections were prepared as described
above, stained with Hematoxylin - Eosin - Saffron (HES) and were observed under a photomicroscope (Nikon eclipse 80i,
The Netherlands) for the presence of n-HA and newly formed bone.
Results and discussion
Rationale for printing n-HA in calvaria critical size defects created in living mice
This above described animal model was retained in order to evaluate in vivo bioprinting potentiality. In spite of the potentially
traumatizing process, most of animals recovered rapidly and displayed no sign of infection or neurologic disorders.
In vivo printing of n-HA was carried out using the HT Bio-LP station of the invention.
Hydroxyapatite was chosen because it is the major non-organic component of bone.
As a preliminary result, over thirty male mice, twenty-nine recovered after the whole process, including surgical sequence and
further laser printing experiments. Neither wound infection nor neurological disorders were developed in the animals after
surgery and n-HA printing. In addition, after bone defect achievement, dura mater was checked for its integrity, what was
confirmed by the presence of pulsating blood vessels. Effect of near infra-red laser irradiation on mice brain
While Laser-Assisted Bioprinting has been more largely studied using UV pulsed lasers at 248 nm and 355 nm, a
nanosecond pulsed laser emitting at 1064 nm was used due to the hypothesized innocuousness of near infrared laser pulses
on biological tissues.
Direct laser irradiation was performed on dura mater of six mice, using a similar exposure than for printing experiments.
As shown on Figures 4a and 4b, MRI analysis revealed that laser effect and surgical trauma consisted in an oedema beneath
the dura mater on test side at day 7, which regressed at day 15 and disappeared after 21 days. Decalcified sections
displayed myofibroblasts within both test and control defects, without inflammation or necrosis of nervous and bony tissues
(Figure 5). Based on these experiments, it was concluded that the infra red laser used in this experiment had no deleterious
effects on the brain tissues studied. In Vivo n-HA printing inside calvaria defects and bone repair
Regarding printing of n-HA inside calvaria defects, macroscopic examination at the end of the experiment confirmed the
presence of printed material according to the shape of the computer-drawn pattern. Moreover, chemical and biological
properties of the printed material were not modified by laser printing.
The follow up of brain inflammation performed by MRI in animals with n-HA printing displayed the same inflammation intensity
than previous samples irradiated by laser (see above). Consequently, laser printing of n-HA per se, does not provoke harmful
effects on mice brain.
Longitudinal analysis of bone repair was done at three time points (10 mice after one week, 10 mice after one month and 10
mice after three months) based on decalcified histological sections and Micro-computed Tomography.
Decalcified sections revealed that the material was present in close contact with dura mater on the test sites after one week
(Figure 6a). After one month, newly formed mature and immature bone and n-HA aggregates inside macrophages were
observed in test sites (Figure 6c), while no bone repair was seen in control sites (Figure 6d). Three months after printing,
mature bone tissue was observed in test sites (Figure 6e); in control sites (Figure 6f) bone repair remained incomplete in
many cases. In addition, from one week to three months, the amount of n-HA particles observed in situ decreased, probably
because of integration of the material in bone remodeling or due to dissolution in the interstitial fluids and phagocytosis by
inflammatory cells.
These results were confirmed through X-ray micro-tomography analyses. As can be seen on Figures 8a and 8b, bone
formation has clearly been observed one month after printing. The unreconstructed surfaces were significantly lower at one
month versus one week (p<0.05), significantly lower at three months versus one month (p<0.01 ) and significantly lower at
three months versus one week (p<0.01 ). Besides, no bone formation occurred in negative control sites at any time.
In some cases, n-Ha material was also observed in the contralateral defect, an area not being concerned by the printing
experiment. As shown in Figure 6b, n- HA can be observed at a distance from the brain surface (control sites, calvaria
midline). These n-HA particles may have moved from the printed site due to the absence of immobilization of printed
materials into the recipient site. Pressures applied on the skin during suturing and after animal recovery could have thus
induced migration of printed n-Ha from the printed defect to the contro-lateral site. In the future, a specific attention will be
paid on immobilizing the printed materials and in suturing mouse skin. In this aim, using surgical glue or other biomembranes
are envisaged.
Conclusions and perspectives
In vivo Bioprinting of nano-hydroxyapatite has been performed by means of a
CAD-CAM station dedicated to high-throughput Laser-Assisted Bioprinting. These results demonstrate that in vivo printing is
possible, and may prove to be helpful in the future for medical robotics and computer-assisted medical interventions.
Upgrading medical robots with Bioprinting ability may allow, first, to improve surgical precision. Indeed, while µΙ_ volumes of
materials or drugs can be currently handled in the body by surgeons (or actual robots) by using syringes, highly smaller
volumes could be deposited using biological printers since these laters can generate droplets of pL volume. Moreover, parallel
to volume reduction, spatial resolution will be also largely improved by the use of laser printers or other bioprinters.
Finally, whether in vivo bioprinting appears as an original application of laser technologies, combination of laser printing with
other laser-assisted processes (e.g. laser tissue ablation, laser heating, ...) could offer new perspectives to robot
manufacturers and hence, clinicians. SECOND EXPERIMENTATION
The second experimentation described in relation to Figures 9 to 1 1 , consists in an in vivo printing of MG63 cells transfected
by Luciferase enzyme (MG63-Luc) as biological material within a midline mouse calvaria defect. Materials and methods
Synthesis of printable MG63-Luc
In this experimentation, the deposited biological material was a solution of MG63 cells transfected by Luciferase enzyme
(MG63-Luc). Cell concentration was 50 Millions cells/ml and cells were suspended in culture medium supplemented with 0.5
% Alginate (v/v). Establishment of calvaria critical size defect in mice
In this case, nude mice (Charles River, France) were used to perform a midline calvaria defect of 4 mm wide with diameter
trephine burr (TBR Toulouse, France) (see Figure 9). The preparation of the animal is similar to the above- mentioned
procedure.
In vivo printing in mouse calvaria defect
The above described biological printing station 1 was used and a ribbon, similar to that described in relation to the first
experimentation except for the layer of biological material coating the support, was prepared.
The mouse as a receiving substrate 3 was placed in the positioning system (Figure 9) with the midline calvaria defect as area
of interest facing the opened working area of the holding device and the CCD camera.
The defect was detected by the CCD camera of the imaging system of the biological printing station as can be seen from
Figure 10 showing a video capture of the defect.
According to the defect morphology, a 3 mm-diameter ring pattern was determined. The center of the ring was adjusted to the
center of the defect.
Results and discussion
Macroscopic observation performed immediately after bioprinting exhibit the circle of MG63 cells.
Besides, Luciferin was injected intraperitoneaoulsy for Photon imaging (Biospace, France) analysis. Results of immediate
photon imager observations are shown in Figure 1 1 that evidenced the presence of a ring-shape pattern of MG63 cells at the
position determined preliminary by the imaging system.
This experiment demonstrates that cell printing in vivo is feasible. THIRD EXPERIMENTATION
The third experimentation described in relation to Figure 12, consists in an in vivo printing of murine mesenchymal stem cells
(D1 cell line bought from ATCC) transfected by luciferase enzyme as biological material (D1 -Luc) within a lateral mouse
calvaria defect. Materials and methods
Preparation of a printable D1 -Luc solution
In this experimentation, the deposited biological material was a solution of D1 cells transfected by Luciferase enzyme (D1 -
Luc). Cell concentration was 50 Millions cells/ml and cells were suspended in culture medium supplemented with 1 %
Alginate (v/v).
Establishment of calvaria critical size defect in mice
In this case, Balb/c (Charles River, France) were used to perform two lateral calvaria defects of 3.3 mm wide with diameter
trephine burr (TBR Toulouse, France). The preparation of the animal is similar to the above-mentioned procedure.
In vivo printing in mouse calvaria defect
The above described biological printing station 1 was used and a ribbon, similar to that described in relation to the second
experimentation except for the layer of biological material coating the support, was prepared.
The mouse as a receiving substrate 3 was placed in the positioning system with one of the lateral calvaria defects as area of
interest facing the opened working area of the holding device and the CCD camera.
The defect was detected by the CCD camera of the imaging system of the biological printing station.
According to the defect morphology, a ring pattern was determined as follow: outer diameter: 3.2mm and inner diameter:
2.8mm. The center of the ring was adjusted to the center of the defect.
Results and discussion
In vivo cell proliferation was followed up to 3 weeks after bioprinting using Photon imaging (Biospace, France). As shown on
Figure 12, mesenchymal stem cells proliferate up to 21 days after bioprinting.
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